Stent poliméricos para aplicaciones cardiovasculares by Segry, Brian
  
 
TRABAJO DE FIN DE MÁSTER  
Master en Ciencia e Ingeniería de Materiales   
STENTS POLIMERICOS PARA APLICACIONES 
CARDIOVASCULARES 
 
 
 
Memoria 
 
 
Autor:  Brian Ségry 
Director:  Marta Pegueroles  
Convocatoria: febrero 2020 
  
   
STENT POLIMERICOS PARA APLICACIONES CARDIOVASCULARES   
i 
 
Resumen 
Los stents coronarios poliméricos bioabsorbibles permiten recuperar el tejido arterial 
después de 1-2 de implantación y evitar problemas causados por los stents metálicos, 
permanentes, como son la trombosis tardía. El ácido poli-L-láctico (PLLA), material polimérico 
biodegradable, es un candidato a stent bioabsorbibles ya que tiene un compromiso entre 
degradación, propiedades mecánica y remodelación de los tejidos. Esta nueva generación de 
stents poliméricos bioabsorbibles permite reducir los riesgos de restenosis y de trombosis tardía. 
Sin embargo, los médicos visualizan la inserción del stent en el paciente mediante rayos X, y los 
polímeros son transparentes a esta radiación. El objetivo de este trabajo es fabricar un stent 
polimérico radiopaco mediante impresión 3D añadiendo un agente de contraste en la tinta del 
stent y evaluar su impacto sobre las propiedades fisicoquímicas, mecánicas, biológicas y 
radiopacidad.  
Con este propósito, se han fabricado stents de PLLA y de Poly(lactic-co-ε-caprolactone) (PLCL) 
por impresión 3D, mediante el método de “Solvent-Cast Direct-Writing (SC-DW)” con dos puntas 
distintas de impresión: 250 y 200µm. La tinta usada para imprimir los stents se obtiene mediante 
la disolución del polímero y del agente de contraste en cloroformo. Como agentes de contraste, 
se han usado: yodo, triiodobenzoic acid (TIBA) y sulfato de bario en varias concentraciones (1-20 
wt.%). Posteriormente, todos los stents fueron sometidos a un tratamiento térmico. Para ver el 
efecto del agente de contraste sobre la radiopacidad y las propiedades mecánicas, se han 
caracterizado films y stents mediante técnicas de caracterización: SEM, DSC, MO, compresión,  y 
citotoxicidad.  
El tratamiento térmico permite a los stents aumentar la cristalinidad y evaporación del solvente. 
Tanto el tipo de agente de contraste, su contenido y el tipo de polímero utilizado afectan a las 
propiedades del stent final. Los stents de PLLA tratados térmicamente y con 10 wt.% de yodo 
presentaron una tasa de cristalinidad de 36% respecto al 28% obtenido para los stents sin agente 
de contraste. El mejor resultado se obtuvo con stents hechos de copolímero y TIBA (20wt%) con 
un porcentaje del 43%. Los ensayos de compresión mostraron mayor resistencia con los stents 
de PLLA y yodo con una fuerza de compresión normalizada por la longitud del stent de 0,127 
N/mm. De manera general, los stents de PLLA con yodo (10wt%%) obtuvieron el mejor 
compromiso entre propiedades mecánicas y biológicas, no es citotóxico, y forma parte de los más 
prometedores. 
Palabras claves: stents biodegradables, stents poliméricos, ácido poli-L-láctico, impresión 3D, 
enfermedades cardiovasculares, stents radiopacos 
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Abstract 
Bioabsorbable polymeric coronary stents allow the recovery of arterial tissue after 1-2 
years of implantation and avoid problems caused by permanent metal stents, such as late 
thrombosis. Poly-lactic acid (PLLA), a biodegradable polymer material, is a candidate for 
bioresorbable stents because it has a compromise between degradation, mechanical properties 
and tissue remodeling. This new generation of bioabsorbable polymer stents reduces the risk of 
restenosis and late thrombosis. However, doctors visualize the insertion of the stent in the 
patient by means of X-rays, and the polymers are transparent to this radiation. The aim of this 
work is to fabricate a radio-opaque polymeric stent by 3D printing by adding a contrast agent to 
the stent ink and evaluate its impact on the physicochemical, mechanical, biological and 
radiopacity properties.  
For this purpose, PLLA and Poly(lactic-co-ε-caprolactone) (PLCL) stents have been manufactured 
by 3D printing, using the "Solvent-Cast Direct-Writing (SC-DW)" method with two different 
printing tips: 250 and 200µm. The ink used to print the stents is obtained by dissolving the 
polymer and the contrast agent in chloroform. As contrast agents, iodine, triiodobenzoic acid 
(TIBA) and barium sulfate in various concentrations (1-20 wt.%) have been used. Subsequently, 
all stents were subjected to a heat treatment. To see the effect of the contrast agent on 
radiopacity and mechanical properties, films and stents have been characterized by means of 
characterization techniques: SEM, DSC, MO, compression, and cytotoxicity.  
The heat treatment allows the stents to increase the crystallinity and evaporation of the solvent. 
Both the type of contrast agent, its content, and the type of polymer used affect the properties 
of the final stent. PLLA stents with 10 wt.% of iodine had a crystallinity rate of 36% compared to 
28% for stents without contrast agent. The best result was obtained with stents made of 
copolymer and TIBA (20wt%) with a percentage of 43%. Compression tests showed higher 
strength with PLLA and iodine stents with a compression force normalized by the stent length of 
0.127 N/mm. Overall, PLLA stents with iodine (10wt%) obtained the best compromise between 
mechanical and biological properties, is non-cytotoxic, and is among the most promising. 
Keywords: biodegradable stents, polymeric stents, Poly-L-lactide Acid, 3D-printing, 
cardiovascular diseases, radiopaque stents  
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Glosario 
 
BaSO4: Sulfato de bario (Barium sulfate)  
BMS: Stents metálicos (Bare Metal Stent) 
BRS: Stents bioabsorbibles (Bioresorbable Stent) 
CC: centímetros cúbicos  
DES: Stents liberadores de fármaco (Drug Eluting Stent) 
DSC: Calorimetría Diferencial de barrido (Differential Scanning Calorimetry) 
EAC:  Enfermedades de Arterias Coronarias  
ECs: Células endoteliales (Endothelial Cells) 
ICP: Inductively Coupled Plasma 
LST: Trombosis tardía (Late Stent Trombosis) 
MO: Microscopia óptica  
M-PER: Mammalian Protein Extraction Reagent 
MS: Espectrofotómetro de Masas (Mass Spectrometry) 
PBS: Tampón Fosfato Salino 
PCL: Policaprolactona (Poly(ε-caprolactone)) 
PLA: Acido poliláctico (Polylactic Acid) 
PLCL: Poly(lactic-co-ε-caprolactone) 
PLLA: Acido Poli-L-láctico (Poly-L-Lactic Acid) 
PPDO: Poly (p- dioxanone) 
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SEM: Microscopía electrónica de barrido (Scanning Electron Microscopy) 
SMCs: Células Musculares Lisas (Smooth Muscle Cells) 
TIBA: Triiodobenzoic acid 
TT: Tratamiento térmico 
Xc: Tasa de cristalinidad 
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1. Prefacio 
1.2. Origen del trabajo 
Este trabajo forma parte de una tesis de doctorado realizada por Victor Chausse que trata 
del desarrollo de stents bioabsorbibles, hechos de ácido poli-L-láctico (PLLA) o PLLA/PCL por 
impresión 3D. Estos stents están diseñados para mejorar las propiedades mecánicas, la 
radiopacidad y la liberación de fármacos de stents comerciales. Además, serán funcionalizados 
con biomoléculas con el fin de mejorar la adhesión selectiva y la migración de las células del 
endotelio, permitiendo mejorar su biointegración y la recuperación plena del endotelio. Este 
trabajo fue iniciado por la profesora Marta Pegueroles del laboratorio Biomateriales, 
Biomecánica e Ingeniería de Tejidos de la Universidad Politécnica de Catalunya. 
Anteriormente, varios alumnos trabajaron sobre la fabricación, por impresión 3D, de stents en 
PLLA. Temas como, liberación de fármacos, adición de péptidos a la composición del stent fueron 
tratados. Así, es interesante ver la influencia de un agente de contraste, añadido directamente 
en la composición de la tinta polimérica, sobre las propiedades mecánicas y de radiopacidad de 
los stents.  
 
1.3. Motivaciones 
El objetivo de este proyecto es fabricar, por impresión 3D, stents biodegradables de PLLA 
con un agente de contraste. En primer lugar, se realizará una búsqueda bibliográfica del agente 
de contraste adecuado y encontrar una estrategia de carga. Posteriormente se fabricarán los 
stents por impresión 3D, mediante la técnica de “Solvent-cast direct-writing” (SC-DW), con una 
impresora modificada para esta aplicación. La tinta preparada para los stents consistirá en pellets 
de PLLA disueltos en cloroformo. Una vez fabricados, varias técnicas de caracterización físicas, 
químicas y mecánicas (Scanning Electron Microscopy (SEM), Diferential Scanning Calorimetry 
(DSC), imagen por rayos X, ensayos mecánicos de compresión, expansión) serán utilizadas para 
analizar sus propiedades mecánicas. Para terminar, se evaluará la biocompatibilidad de los stents 
mediante ensayos de citotoxicidad con células endoteliales (ECs). 
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Primero, antes de fabricar los stents, los ensayos se realizarán sobre films con diferentes agentes 
de contraste y con proporciones diferentes. Una vez que los ensayos serán concluyentes, se 
fabricarán stents por impresión 3D con los agentes radiopacos y concentración más 
prometedoras.  
El objetivo principal del trabajo es el diseño, la producción y la caracterización de stents 
poliméricos radiopacos.  
 
1.4. Requerimientos previos  
La Universidad Politécnica de Catalunya (UPC) pide la redacción de un informe en formato 
especial del trabajo, así que una presentación delante un tribunal. Este informe, así que la 
presentación puede ser en inglés, catalán o castellano.  
La EEIGM, por otra parte, pide la confección de un póster científico en francés que recapitula las 
actividades de investigación realizadas durante el trabajo. Además, este póster se realiza con una 
descripción audio de máximo 120 segundos. La mitad de la nota será atribuida por los alumnos 
de tercero grado mientras que otra mitad será notada por el personal pedagógico de la escuela.   
La evaluación se hace según calidades gráficas y pedagógicas del póster. 
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2. Introducción 
Durante los últimos años, la tasa de enfermedades cardiovasculares aumenta 
drásticamente y es responsable de un porcentaje significativo de la morbilidad, la mortalidad y 
la carga financiera de los individuos y las familias, particularmente en países desarrollados como 
los Estados Unidos. Estas enfermedades pueden ser debidas a varios factores como un aumento 
del tabaquismo entre los jóvenes y las mujeres, estilos de vida cada vez más sedentarios, 
obesidad que afecta a una proporción creciente de la población. Todos estos factores pueden 
provocar una insuficiencia coronaria hasta el infarto del miocardio. Las enfermedades 
cardiovasculares son la primera causa de mortalidad en el mundo, afectando 17.7 millones, y 
constituyen el 31% de la mortalidad mundial total [1]. De estas muertes, se estima que 7.4 
millones se deben a enfermedades coronarias y 6.7 millones a accidentes cerebrovasculares 
(cifras de 2015).  
Con el fin de oponerse a este fenómeno creciente, se han desarrollado técnicas de cirugía, como 
la angioplastia, y dispositivos como los “stents”. Un stent es una pequeña malla expandible que 
mantiene la arteria abierta. El objetivo del tratamiento de la insuficiencia coronaria es restablecer 
la circulación casi normal en una arteria obstruida. Generalmente, los stents son metálicos y 
permanentes, aunque también se investiga el uso de polímero biodegradable (figura 2.1-A). 
Existen varios tipos de stents que se diferencian con la adición de fármacos, recubrimientos para 
aumentar la biocompatibilidad o que están hechos de materiales biodegradables, reabsorbibles. 
A lo largo de las últimas décadas, se han hecho muchas investigaciones para mejorar la 
propiedades mecánicas, físicas, químicas y de biocompatibilidad.  
La operación de angioplastia consiste en introducir un alambre guía con un globo hasta la zona 
obstruida y aplicar presión para que se infle. Esto abre el vaso bloqueado y restablece el flujo 
sanguíneo apropiado al corazón. Contrariamente a esta técnica, la colocación de un stent en el 
área bloqueada permite disminuir las posibilidades de reincidencia. En efecto, el stent se deja en 
el lugar para ayudar a mantener la arteria abierta (figura 2.1-B). La visualización del stent durante 
la operación es limitada y los procedimientos a menudo son guiados por ultrasonido e imágenes 
de rayos X. La visualización de un polímero depende del polímero (funciones químicas, 
cristalinidad, aditivos y estabilizadores), la radiación (iones pesados, rayos gamma, haces de 
electrones, rayos X), las características de la radiación (tasa de dosis, dosis, deposición de energía) 
y el entorno de irradiación (vacío, oxígeno, temperatura). Los rayos X funcionan sobre el material 
cristalizado, pero no sobre el material amorfo. Entonces, para polímeros amorfos se necesita 
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adjuntar o recubrir con un material cristalino (partículas de metal, cerámicas, etc.). Actualmente, 
la mayor parte de los stents tienen dos marcadores metales a sus extremos para seguirlos en las 
arterias, como el producto Absorb® de Abbott.  
Una nueva vía de investigación es adjuntar directamente un agente de contraste en la 
composición del polímero. Existe una multitud de agentes de contraste, pero poco viables para 
los rayos X cuyo el más utilizado es a base de yodo. 
 
Figura 2.1: Stent polimérico Absorb® de Abbott (A) [2] y esquema de una angioplastia con entrega de stent (B) con esquema de un 
stent (B-a), asociación del stent al globo unido a un catéter, colocación e hinchamiento del globo y del stent en la arteria(B-c)  y 
mantenimiento del lumen abierto por el stent (B-d) [3]. 
La vía de trabajo de este reporte consiste en el desarrollo de stents reabsorbibles hechos de PLLA 
o de copolímero de ácido poliláctico y policaprolactona (PLCL). Estos stents se fabrican para 
mejorar las propiedades mecánicas, la radiopacidad y la liberación de fármaco.  
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2.1. Aspectos biológicos  
2.1.1. Red sanguínea 
La sangre circula dentro una red que se compone de 100 000 kilómetros de canalización, 
con calibres perfectamente adaptados a sus funciones:  
• Arterias  
• Venas 
• Capilares  
Las arterias permiten regar los órganos, las venas permiten que la sangre fluya de vuelta al 
corazón, y el papel esencial de los vasos capilares es asegurar la nutrición y el funcionamiento de 
los tejidos del cuerpo. Los vasos sanguíneos se componen de 3 capas distintas [4] (figura 2.2):  
• Capa interna:  recubierta de un revestimiento anti adhesivo, el endotelio, que 
permite evitar la coagulación de la sangre, formada por ECs.  
• Capa media: con una buena elasticidad debido a las células musculares lisas 
(SMCs).  
• Capa externa: se compone de fibras de colágeno. Y fibroblastos. 
 
Figura 2.2: Esquema anatómico de una arteria 
2.1.2. Aterosclerosis  
La aterosclerosis es una enfermedad que impacta las arterias de calibre medio y grande, 
provocando una pérdida de elasticidad debido a la acumulación de grasa (colesterol) entre la 
capa interna y media [5]. Esta acumulación conduce a la formación de una placa, mediante una 
organización de células inflamatorias y de lípidos, que reduce el lumen de la arteria (estenosis) o 
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la oclusión del vaso (trombosis). Este proceso, que lleva a un cambio local en la apariencia y 
naturaleza de la pared, puede provocar una oclusión progresiva que tiene como consecuencia la 
privación de sangre oxigenada para el órgano irrigado por esta arteria [2][6]. Esta placa se 
compone, entre otras cosas, de lípidos, calcio y fibrinógeno. 
 
2.2. Soluciones médicas 
2.2.1. Angioplastia  
En 1977, Gruentzig realizó la primera angioplastia coronaria transluminal percutánea con 
balón en un hombre consciente, iniciando una revolución en el tratamiento de las Enfermedades 
de Arterias Coronarias (EAC). La angioplastia (o angioplastia con balón, o angioplastia 
transluminal percutánea (ATP)) es un procedimiento endovascular que consiste en dilatar una 
arteria o vena estenótica (estrecha) u ocluida con el fin de restaurar el flujo sanguíneo obstruido. 
La técnica (figura 2.3) consiste en colocar un balón hasta la zona ocluida e hincharlo para que 
comprima la placa de ateroma y aumente el diámetro de la arteria [7]. Sin embargo, hay un riesgo 
de restenosis de 30-40% [8]. La colocación de un stent durante la operación permite reducir los 
riesgos de restenosis.  
 
Figura 2.3: Esquema de una angioplastia 
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2.2.2. Stents metálicos (Bare Metal Stents – BMS) 
La primera generación de stent son los Bare Metal Stents (BMS) y aparecieron en 1987 
para superar las limitaciones mecánicas de la angioplastia [9]. Los primeros stents fueron hechos 
de acero inoxidable, a pesar de sus puntales gruesos y su poca flexibilidad. Sin embargo, durante 
la colocación de BMS y más precisamente durante la inflación del globo, se puede dañar la capa 
interna de la arteria, el endotelio. En estos casos, se puede producir un fenómeno llamado 
hiperplasia neoíntima.  
Este fenómeno, se produce al dañar las células endoteliales, que a su vez liberan factores 
de crecimiento que actúan sobre las SMCs, favoreciendo este fenómeno de hiperplasia. Esas 
células migran, proliferan rápidamente y de manera uniforme (figura 2.4) . Las SMCs son 
responsables de la síntesis de material extracelular, como el colágeno, y en parte por la 
acumulación de lípidos en la íntima. Estos depósitos causan un estrechamiento a largo plazo del 
lumen vascular y complicaciones trombóticas, como el infarto de miocardio [10]. El proceso de 
hiperplasia neoíntima representa la mayor limitación de los BMS, causando un aumento del 
riesgo de restenosis, debido al daño del tejido durante la colocación [11]. En general, la restenosis 
ocurre 6 meses después la colocación del stent y afecta a un 20% de los pacientes [12]. 
 
 
 
Figura 2.4: Esquema de restenosis 
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2.2.3. Stents liberadores de fármaco (Drug Eluting Stents – DES) 
Con el fin de inhibir esta hiperplasia, se han creado Drug Eluting Stents (DES), introducidos 
en la década de 2000. Su estructura asocia tres componentes: el soporte metálico, un fármaco 
anti-proliferación y un revestimiento polimérico que sirve de contenedor al fármaco, controlando 
su liberación. Según el polímero, puede o no degradarse en el cuerpo, después de la liberación. 
El objetivo de este diseño es evitar la sobreproliferación de SMCs, mediante la administración 
localizada de fármacos directamente a la lesión afectada en altas concentraciones. La utilización 
de stents en polímero permite mejorar el control de la liberación. Así, el fenómeno de restenosis 
baja a 10% [13].  
Sin embargo, la presencia de este tipo de fármaco evita la formación de células de endotelio y 
deja las mallas del stent con el polímero desnudo durante varios meses, promoviendo una 
reacción inflamatoria local.  Eso tiene un efecto negativo debido al retraso en la cicatrización 
arterial, aumentado el riesgo de trombosis tardía (LST), en los stents. La LST se produce por 
activación de las plaquetas. Desde la introducción de los stents liberadores de fármacos, la 
mayoría de los centros de intervención han notado trombosis hasta 3 años después de su 
implantación, una complicación raramente vista con los BMS [14]. 
Actualmente, los fármacos más utilizados son Sirolimus y Paclitaxel, por sus propiedades 
antiproliferativas [15][16]. 
2.2.4. Stents bioabsorbibles (Bioresorbable Stent - BRS) 
Se han hecho los stents reabsorbibles (BRS) para oponerse al riesgo de trombosis tardía 
y evitar la permanencia a largo plazo de un cuerpo extraño en el vaso. En un año, el endotelio se 
forma de nuevo enteramente. Estos stents son de materiales biodegradables y pueden ser de 
aleación de metal (Mg, Zn, etc.) o de polímero (PLLA, PCL, etc.). La teoría del uso de un BRS es 
proporcionar un soporte transitorio al vaso que le permita sanar mientras la estructura se 
degrada lentamente hasta que se reabsorbe completamente. Se degrada en dos etapas distintas. 
La primera consiste en una hidrólisis, lo que disminuye el peso molecular sin afectar la solidez del 
stent [17]. La segunda etapa es una disolución que conduce a la formación de monómeros 
solubles que, al final, entran en el ciclo de Krebs para transformarse en CO2 y H2O. La duración 
de estas etapas es importante para evitar una oclusión de la arteria después de una degradación 
demasiado rápida del stent. 
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Sin embargo, la utilización de BRS se enfrenta a algunos problemas técnicos, como la baja 
radiopacidad del stent durante la angiografía coronaria. Además, la fuerza radial de los stents 
poliméricos es reducida en comparación con los de metal, y por eso no se utiliza para placas 
calcificadas. Así, las propiedades mecánicas deben ser mejoradas para competir con los BRS 
metálicos.  
Actualmente, la mayoría de los BRS se fabrican con polímeros, siendo el PLLA el más utilizado en 
el campo con un tiempo de degradación de 2-3 años. Por otra parte, otros materiales 
prometedores como los metales biodegradables como el magnesio (Mg) han sido examinados.  
 
2.2.4.1. Materiales utilizados  
El sector médico pide requerimientos indispensables para que no se tome ningún riesgo, 
y como consecuencia necesita materiales con buenas propiedades mecánicas. La 
biocompatibilidad, uno de los requerimientos, es una propiedad que permite a un biomaterial 
en contacto con tejidos del cuerpo humano no causar un grado de daño intolerable a este mismo. 
Además, debe ser biocompatible sin favorecer la trombosis y permitir al endotelio de formarse 
de nuevo [18]. 
Para los BRS, se necesita que los materiales utilizados sean biodegradables al mismo tiempo que 
sirven de soporte a las paredes de los vasos sanguíneos. Por eso, tiene que haber un módulo de 
Young elevado. Además, la biodegradabilidad debe ser programada y progresiva. Un punto 
importante, son los residuos de la degradación, ya que no deben provocar inflamaciones 
excesivas para evitar una restenosis o trombosis.  
Durante la colocación del stent, el stent sufre de una presión elevada (hasta 15 bares [19]) para 
que se hinche. Entonces el material, ya sea polímero o aleación de metal, necesita un buen 
coeficiente de expansión, resistencia a la tracción y una elongación suficiente.  Su fuerza 
mecánica debe ser suficiente para inhibir el retorno elástico [20]. 
Los BRS poliméricos, en general, son de PLLA, PLGA (poly(lactic-co-glycolic acid)), policarbonatos 
o PCL (Poly( ε- CaproLactone)), etc [21]. 
2.2.4.1.1 PLLA (Poly-L-Lactic Acid)  
2.2.4.1.1.1 Informaciones generales  
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Este trabajo se concentra sobre los stents en polímeros y más precisamente los de PLLA. 
El PLLA (figura 2.5) ha generado un gran interés como uno de los materiales más innovadores 
que se están desarrollando para una amplia gama de aplicaciones biomédicas. El polímero es 
termoplástico y biodegradable, lo que lo hace muy atractivo para las aplicaciones biológicas y de 
salud. Además, tiene capacidad de reabsorbibilidad y biocompatibilidad, lo que permite su 
eliminación en el cuerpo. En efecto, su eliminación se hace mediante la liberación de ácido láctico 
que se incorpora al proceso metabólico normal.  Forma parte de la familia de los poliésteres 
preparados a partir del ácido láctico que existe en dos formas enantioméricas, L (Levorotation) y 
D (Dextrorotation). El PLLA contiene un mínimo de 99.5% de unidades monoméricas L en 
comparación con el 85-99.5% para un PLA estándar.  
 
Figura 2.5:Representación de Cram del PLLA 
Además, el PLLA tiene propiedades mecánicas, y una velocidad de reabsorción variables según el 
tipo de PLLA (tabla 2.1) [15]. 
Los BRS de PLLA tienen una fuerza mecánica más baja que los BMS o DES. Por esa razón, el 
espesor de los BRS de PLLA es más elevado para mantener la arteria, lo que puede provocar 
riegos de trombosis, provocando perturbaciones del flujo de sangre, mediante turbulencias [22]. 
Las propiedades mecánicas dependen de la cristalinidad y del peso molecular. Efectivamente, 
aumentando el peso molecular la densidad de lamelas es más importante, entonces la 
cristalinidad aumenta lo que mejora las propiedades mecánicas [23].  
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Tabla 2.1: Propiedades mecánicas del PLLA y del PDLA (Adaptado de [24]). 
Material Módulo de 
Young 
(GPa) 
Resistencia 
a la tracción 
(GPa) 
Elongación a 
la rotura (%) 
Tg (°C) Tf (°C) Degradación 
(Meses)  
PLLA 2-4 60-70 2-6 60-65 173-178 18-36 
PDLA 1-3.5 40-55 2-6 55-60 Amorfo  12-16 
 
2.2.4.1.1.2 Mecanismo de degradación del PLLA  
El PLLA se degrada, en contacto con la sangre, mediante una reacción de retro 
esterificación, reaccionando con agua (hidrólisis). Una reacción de retro esterificación implica 
una molécula, conteniendo un grupo éster, y agua. Los productos de la reacción son un ácido y 
un alcohol (figura 2.6). En el caso del PLLA, el ácido formado es el ácido láctico, un ácido orgánico 
que desempeña un papel en varios procesos bioquímicos del cuerpo humano.  
 
 
Figura 2.6: Mecanismo de retro esterificación [25] 
Esta reacción se hace en varias etapas. La primera consiste en una disminución del peso 
molecular, afectando las partes amorfas del PLLA, que afecta relativamente poco las propiedades 
mecánicas del stent. Luego, la degradación afecta las partes cristalinas que rigen las propiedades 
mecánicas, mediante una escisión de las cadenas amorfas que enlazan las regiones cristalinas. El 
polímero se fragmenta en oligómeros, caracterizados por un pequeño número de unidades 
monoméricas. Estos oligómeros son transformados en aniones de ácido pirúvico que entran en 
el ciclo de Krebs, que es una vía metabólica, teniendo lugar en las células. Los productos 
obtenidos después de este ciclo son dióxido de carbono y agua, dos productos eliminados por los 
riñones o los pulmones [25]. 
2.2.4.1.2 PCLC (poly (L- lactide-co-ε-caprolactone)) 
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El PLCL es un copolímero que se compone de PLLA con caprolactona, fabricado con el fin 
de lograr propiedades afinadas. Permite dar más flexibilidad a los dispositivos que el PLLA, 
reduciendo la fragilidad a través una reducción de Tg (temperatura de transición vidria). Además, 
esta adición reduce el módulo de Young, el límite de elasticidad y aumenta la elongación a la 
rotura. Estas propiedades mecánicas son relacionadas con el contenido de caprolactona dentro 
de la composición del copolímero [16]. 
 
2.3. Fabricación de los stents poliméricos  
La fabricación de los stents puede hacerse según diferentes técnicas, pero el proceso se 
elige en función del tipo de material (aleaciones de metal o polímeros) y del tipo de stent 
deseado. Existen diversos métodos para producirlos, siendo los siguientes los más utilizados. 
2.3.1. Extrusión de un tubo y corte por láser 
Un tubo de polímero es mecanizado por el haz de alta energía de un láser. La energía 
térmica es absorbida, lo que calienta y transforma el volumen de la zona de trabajo en una masa 
fundida evacuada por un flujo de alta presión de gas neutro. Existen varios tipos de láser, como 
CO2 o Nd:YAG, que permiten hacer un corte más o menos limpio, rápido o costoso [26]. Además, 
la selección se hace según la potencia, el ancho del haz o del tiempo de pulsación [15]. 
Durante el calentamiento, la zona afectada es dañada térmicamente y forma una zona afectada 
por el calor (HAZ: “Heat-affected zone”) lo que puede provocar microgrietas o concentración de 
tensiones. Es importante controlar la formación de esta zona, mediante el tipo de polímero o por 
pulsación laser, ya que podría provocar una pérdida de propiedades mecánicas, lo que provocaría 
el fallo del stent.  
2.3.2. Inyección de molde 
El moldeo por inyección es un proceso de producción comúnmente utilizado en el 
proceso de desarrollo de piezas y dispositivos médicos. 
Consiste en fundir gránulos de polímero mediante una extrusión y presionar el material dentro 
de un molde que tiene la forma del stent. Sin embargo, esta técnica tiene varios problemas como 
STENT POLIMERICOS PARA APLICACIONES CARDIOVASCULARES   
13 
 
la contracción durante el enfriamiento, la falta de material debido a una presión insuficiente o, 
también, burbujas de aire. La temperatura del molde debe ser controlada porque si no el 
polímero se degrada térmicamente [27]. 
2.3.3. Fabricación aditiva 
La fabricación aditiva, más comúnmente llamada impresión 3D, se refiere a los procesos 
utilizados para crear un objeto 3D en el que se forman capas de material bajo control informático. 
Es una tecnología reciente que ha mostrado sus evidencias durante la última década a través 
diferentes sectores como en arquitectura, transporte, pero también en el sector biomédico. 
Además, la impresión 3D permite reducir los costes de manera drástica, permite fabricar piezas 
complejas con una precisión extrema y tener tiempos de producción más cortos [28]. Sin 
embargo, el coste de la materia primera es elevado, igual que la máquina, y una limitación es el 
estado del material (líquido, en forma de polvo, etc). La utilización de la fabricación aditiva para 
los stents permite customizarlos para cada paciente con necesidades especiales.  
En el proyecto se ha realizado una impresión 3D con una técnica que se llama “Solvent-cast direct 
writing”. Este método, que se hace a temperatura ambiental, emplea etapas de translación 
controladas por ordenador, que mueve una jeringa de tinta polimérica, para crear materiales con 
una arquitectura y composición controladas. Además, esta técnica necesita un control de la 
reología y de la viscoelasticidad de la tinta. La viscosidad debe ser suficiente baja para permitir la 
extrusión a través de la microboquilla de la jeringa, y lo suficientemente alta para mantener la 
geometría cilíndrica una vez extruida. La extrusión se hace mediante una presión aplicada por un 
pistón lo que entrena la solución polimérica y permite atravesar la boquilla, provocando una 
relajación de tensiones.  
Después del depósito sobre la superficie adecuada, el diámetro del hilo disminuye, por 
evaporación del solvente, y la rigidez de este aumenta porque hay una densidad más importante 
de polímero. Esta evaporación depende del solvente, y por consiguiente, es necesario controlar 
este parámetro, ya que podría causar poros, y entonces disminuir las propiedades mecánicas 
[29]. La evaporación depende también de la distancia entre el soporte y el hilo. Otros parámetros 
importantes son la presión aplicada y la velocidad de jeringa para conseguir la velocidad de flujo 
adecuada. 
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2.4. Diseño de los stents poliméricos  
El diseño de los stents es crítico para su buen funcionamiento, en lo referente al grosor 
del hilo y el pattern del stent.  
En condiciones normales, sin stent, el flujo de la sangre es laminar. El perfil de velocidad es 
parabólico, lo que significa que la sangre tiene una velocidad más alta al medio de la arteria que 
en contacto con las paredes de la arteria, donde hay cizalladura. Este perfil de velocidad tiende a 
ser plano a medida que aumenta le diámetro de la arteria.  
Cuando un stent está colocado, éste actúa como barrera para el flujo de sangre, disminuyendo 
el lumen de la arteria. En efecto, esto condiciona el riesgo de restenosis mediante interacciones 
entre la sangre y el material. Aumentando el grosor del hilo, la sangre está más en contacto con 
el stent, lo que crea turbulencias en la arteria. El estrechamiento de la arteria debido a la 
presencia del stent, aumenta la velocidad del flujo en esta porción y después este vuelve a la 
velocidad normal, creando las condiciones de un flujo vorticial (figura 2.7)  
El número de Reynolds permite caracterizar un flujo y determinar un valor crítico debajo del cual 
el flujo es laminar. Para valores de Reynolds inferiores a 2000, el flujo es laminar si no, es un 
régimen de turbulencias. Según la ecuación 2.1 [30], la fórmula de Reynolds para la sangre es: 
 
𝑅𝑒 = 26 𝑉𝐷  
Ecuación 2.1 
 
Con  V: Velocidad del flujo sanguíneo (cm.s-1) 
 D: Diámetro (cm) 
Así, justo después del estrechamiento, causado por el hilo, el diámetro de la arteria aumenta, 
aumentando el Reynolds lo que puede alcanzar un valor de 2000, ecuación 2.1, y así, 
turbulencias.  
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Figura 2.7: Flujo de sangre a través de una arteria 
Estas turbulencias son peligrosas, porque pueden provocar la acumulación plaquetaria. Se forma 
un trombo, formado por fibrinas y agregados plaquetarios, en estas zonas de lavado. 
El grosor de los hilos de los stents, de última generación, comercializados, son de 140 µm, en 
media [31]. Por ejemplo, Absorb BVS® de la empresa Abbott Vascular, tiene un grosor de 150 
µm. Además, un hilo delgado induce menos inflamaciones locales, menos lesiones de vasos y 
tiene un efecto menos traumático.   
En cuanto al diseño del stent, este desempeña un papel importante en la aparición de 
turbulencias y actúa sobre las propiedades mecánicas. En efecto, el stent ideal debe cumplir una 
serie de requisitos como tener una fuerza radial suficiente, tener suficiente flexibilidad y un 
número de puntos adecuado, que representa el número de conectores entre aros y ese tiene un 
gran impacto en la flexibilidad. Más el número de puntos aumenta, menos el stent es flexible y 
más forma un obstáculo al flujo sanguíneo. 
2.5. Radiopacidad y Toxicidad  
2.5.1. Radiopacidad  
2.5.1.1. Marcadores radiopacos  
Con el fin de seguir la endoprótesis durante su colocación dentro de la arteria, se han 
implementado varias estrategias con el paso de los años. Los stents bioabsorbibles actuales, 
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tienen marcadores radiopacos metálicos (e.g. oro, platino) en los extremos del stent para la 
visibilidad a los rayos X. Durante la colocación, la parte del stent con el marcador puede agrietarse 
cuando aplica tensión, haciendo que los marcadores se desprendan en el proceso. Esta 
tecnología es limitada por el hecho que no ofrece una buena indicación de la expansión entera 
de la endoprótesis porque son puestos en los extremos. Actualmente, existen una quincena de 
stents BRS disponibles en el marcado, cinco de los cuales tienen la conformidad europea (CE). 
Por lo tanto, un material con la radiopacidad adecuada puede ayudar a tratar algunas de las 
limitaciones de visualización de los BRS poliméricos actuales. Esta radiopacidad puede ser 
proporcionada por un agente de contraste, esto es, una sustancia que se utiliza para mejorar la 
visibilidad de la región de interés, como por ejemplo los vasos sanguíneos durante una 
angiografía.   
2.5.1.2. Agentes de contraste yodados  
La estructura de estos agentes de contraste suele contener compuestos cíclicos 
aromáticos (benceno) en los que hay átomos de átomos de yodo y cadenas que permiten 
mejorar la solubilidad en agua. Los agentes de contraste son generalmente elementos con 
grandes números atómicos como yodo, bario u oro para facilitar la absorción de fotones de rayos 
X. Por lo tanto, estos agentes de contraste deben cumplir dos criterios principales: interactuar 
con el estímulo físico para que la señal recogida sea lo más intensa posible y no ser tóxicos. Los 
agentes de contraste yodados son los más utilizados actualmente. Sin embargo, son rápidamente 
eliminados por los riñones lo que implica una dosis más importante para una visualización 
suficiente [32]. En este sentido, se investiga sobre nuevos agentes de contraste con una mejor 
capacidad de imagen para disminuir la dosis utilizada y con menor toxicidad.  
Se han hechas muchas investigaciones para incorporar agentes de contraste dentro de la 
composición polimérica y evaluar sus efectos en las propiedades mecánicas de los dispositivos 
médicos. Estas investigaciones fueron hechas sobre yodo, triiodobenzoic acid (TIBA) y sulfato de 
bario (BaSO4), entre otros Singhana et al. [33], trabajaron sobre la infusión de agente de 
contraste yodado, TIBA, incorporado en poly(p-dioxanone), un polímero sintético. Sus resultados 
mostraron que este polímero presenta un aumento de la radiopacidad en comparación con el 
polímero solo. Además, presenta una estabilidad fisiológica, una seguridad biológica a corto 
plazo y no afecta la cristalinidad del polímero. Se obtuvieron imágenes, por micro-CT, de 
muestras de polímero sin y con el agente radiopaco (figura 2.8). Los valores de Hounsfield para 
el polímero solo es de 270 mientras que para el polímero con el TIBA es de 3301. 
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G. Leibundgut [34], mostró que la utilización de sulfato de bario con polímero es posible para dar 
buenas propiedades de radiopacidad. En efecto, el stent “Fantom” desarrollado por REVA 
Medical, combina PLA con un difenol yodado, llamado Tyrocore, mediante una reacción de 
polimerización. La alta masa de los átomos de yodo permite dispersar los rayos X e imparten 
radiopacidad, lo que permite la visualización del stent mediante técnicas angiográficas. La 
visibilidad permite la colocación y expansión precisa de los stents, lo que reduce el riesgo de que 
se produzcan errores y malposiciones geográficas. Figura 2.9 muestra el mejoramiento de 
radiopacidad de los stents “Fantom” en comparación con los stents que contienen los 
marcadores. 
 
 
Figura 2.9: Stent radiopaco Fantom (a) y stent con marcadores radiopacos (b) [35] 
Figura 2.8: Micro-CT de un film de PLLA solo (izquierda) y con adición de TIBA (derecha) [34] 
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2.5.1.3. Agente de contraste de bario  
Varios casos médicos han identificado el uso de sulfato de bario, especialmente usado 
para la exploración del tracto digestivo. Diversas investigaciones han mostrados que se puede 
añadir sulfato de bario dentro de la composición polimérica para mejorar la radiopacidad. Hui 
Ying Ang [25] concentró su trabajo sobre la adición de nanopartículas de sulfato de bario con el 
fin de dar mejores propiedades mecánicas y radiopacidad a stents coronarios. Además, para ver 
el efecto del BaSO4, Hui Ying Ang varió su contenido de 5% hasta 20% por pasos de 5%. Los 
resultados (Figura 2.10-izquierda) muestran que la radiopacidad se ha mejorado a medida que 
la concentración en sulfato de bario aumenta. En adición, la nomenclatura “BaSO4” representa 
el sulfato de bario no funcionalizado y “SA-BaSO4”, el funcionalizado. 
Figura 2.10-derecha compara el valor de radiopacidad, que aumenta con el contenido de sulfato 
de bario.  
 
 
Figura 2.10: Efecto de la adición de fibras de BaSO4 sobre la radiopacidad (a la izquierda) y grafico de la radiopacidad en función 
del contenido de BaSO4 [26]. 
2.5.2. Toxicidad  
En el marco de las aplicaciones médicas e implantables, otro parámetro crítico es la 
biocompatibilidad del biomaterial con los tejidos y las células. Varios estudios fueron llevados a 
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cabo para determinar la toxicidad de estos agentes de contraste con el fin de conocer su 
biocompatibilidad. 
2.5.2.1. Agente de contraste de bario  
T. Lämsä [35],trabajó sobre la biocompatibilidad de nuevos stents biliares en Poly-L,D-
Lactide,  y sus resultados muestran que estos stents, con un contenido en BaSO4 de 25wt.%, no 
son más tóxicos que los stents de antiguas generaciones como los de metales. Este experimento 
fue hecho sobre una duración de 21 días en páncreas de rata.  
En su trabajo, M. de Arenaza [36] menciona que varios otros trabajos mostraron el efecto de la 
adición de BaSO4 sobre las propiedades mecánicas de diferentes polímeros, como polipropileno 
y poliuretano. Por ejemplo, el BaSO4 es utilizado para cirugía reconstructiva de la columna 
vertebral. Por consiguiente, estos dispositivos no presentan toxicidad.  
J.Laukkarinen [37] investigó sobre la biocompatibilidad de stents radiopacos (PLA/23wt.% 
BaSO4) en cerdos con fugas en el conducto cístico, a las que se les insertó un stent biliar 
biodegradable en el conducto biliar. No hubo diferencias significativas en el diámetro interno del 
conducto biliar o en la histología. En conclusión, este nuevo stent biodegradable es aplicable, 
seguro y eficaz. 
2.5.2.2. Agentes de contraste yodados  
Los yodados, como agentes de contraste, son los más utilizados para radiografías. Sin 
embargo, se suele utilizar como medicamentos que se ingieren por vía oral o por vía arterial. 
Varios productos comercializados y estudios utilizan estos productos dentro de la composición 
de sus stents para mejorar sus radiopacidades.  
R. Samuel [38] trabajó sobre dispositivos radiopacos hechos de PCL con la adición de 0-5% de 
TIBA. Utilizó células de fibroblastos de ratones sobre estos y la citocompatibilidad in vitro se 
evaluó monitorizando la proliferación de fibroblastos L929 (ISO 10993-5:2009) en la superficie de 
las placas durante 7 días. Los resultados mostraron que las células adhirieron y proliferaron sobre 
las muestras (figura 2.11). En efecto, más el contenido de yodo aumenta pasando de 0% a 5%, 
más las células presentan fluorescencia lo que confirma la buena adhesión de las células. 
Además, después de 7 días, la fluorescencia aumenta drásticamente lo que muestra una 
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proliferación de las células. Estos resultados confirman que PCL/TIBA aparece como ser 
apropiado para el crecimiento de los fibroblastos sobre aplicaciones en contacto con las células. 
B. Singhana [33], por su parte, obró sobre fabricación de suturas radiopacas reabsorbibles, 
hechas de una infusión de agentes de contraste yodados en PPDO. PPDO infundido fue obtenido 
por incubación de PPDO en diferentes concentraciones de TIBA y 4-iodobenzoyl chloride (IBC). 
Ensayos de citotoxicidad fueron realizados, utilizando células HeLa que es una línea celular 
cancerosa usada en biología celular e investigación médica. Los resultados mostraron que la 
exposición de las diferentes muestras a diferentes concentraciones de agente, que sea TIBA o 
IBC, no tiene un impacto sobre el crecimiento de las células HeLa.  
 
 
Figura 2.11: Grafico de citotoxicidad de PCL/TIBA [34] 
Así, según estos estudios sobre BaSO4 y los agentes yodados, no parece que presentan toxicidad. 
Asimismo, los stents de este trabajo son en un rango máximo de 20wt.% de agente de contraste, 
debajo del contenido presentado en los varios artículos.  
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3. Materiales y métodos  
3.1. Materiales  
3.1.1. Polímeros  
3.1.1.1. PLLA (Poly-L-Lactic Acid)  
En este trabajo, el PLLA utilizado fue PURASORB PL 65 que proviene de la empresa Corbion. 
Se suministra en forma de pellets de color blanco y es de grado médico certificado. Tabla 3.1 
muestra los datos de propiedades mecánicas del PLLA del fabricante. Tiene una alto peso 
molecular, lo que le da buenas propiedades mecánicas en comparación con un PLLA de bajo peso 
molecular [39].  
 
Tabla 3.1: Propiedades de PURASORB PL 65 
 Temperatura 
de fusión (°C) 
Tg (°C) Peso 
molecular 
(g/mol) 
Tensile 
strength 
(MPa) 
% 
elongación 
Módulo 
de Young 
(GPa) 
PURASORB PL 65 173-178  60-65 ≈ 1675000 55-82  5-10 2.8-4.1 
       
3.1.1.2. PLCL9538 
Este trabajo se centra en la utilización de PLLA. Sin embargo, para dar más flexibilidad a los 
stents, el PURASORB PLCL9538 de la empresa Corbion fue utilizado. Son gránulos blancos, de 
grado médico que se disuelven en el cloroformo. Este copolímero se compone de 93-97%mol de 
PLLA y de 07-03%mol de caprolactona [40]. En este trabajo, es un copolímero que se compone de 
95% de PLLA con 5% de caprolactona, con una alta masa molecular.  
3.1.2. Agentes de contraste  
Los agentes utilizados para aplicaciones médicas deben responder a requerimientos precisos 
en término de biocompatibilidad. Adicionalmente, hay otros requisitos relacionados con el 
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método de producción de los stents, la impresión 3D mediante una disolución polimérica con 
base de cloroformo. Así, es preferible que el agente de contraste sea soluble en cloroformo para 
poder incorporarlo a la tinta.  
3.1.2.1. Yodo (I2) 
El diyodo es una molécula compuesta de dos átomos de yodo asociados por un enlace 
covalente no polarizado. A temperatura ambiente, el yodo se presenta en forma de un sólido 
grisáceo con reflejos metálicos púrpura (figura 3.1). El yodo tiene tendencia a sublimarse, 
pasando directamente al estado gaseoso formando vapores purpuras irritantes y reactivos.  
Yodo es una molécula apolar, entonces su solubilidad es más alta en solventes apolares o poco 
polares, como el cloroformo.  
En este trabajo el yodo utilizado proviene de la empresa Aldrich Chemistry. 
 
Figura 3.1: Yodo solido 
3.1.2.2. Sulfato de bario (BaSO4)  
El sulfato de bario fue el primer agente de contraste usado rutinariamente en la radiología 
convencional debido a sus propiedades químicas. El BaSO4 no existe en estado iónico sino en 
forma de micropartículas sólidas que no son solubles ni en agua ni en cloroformo. En lo referente 
a su apariencia, se trata de un producto mineral en forma de polvo blanco opaco (figura 3.2) a 
los rayos X, y fue adquirido a Aldrich Chemistry. 
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Figura 3.2: Polvo de sulfato de bario 
3.1.2.3. Ácido triiodobenzoico (TIBA)  
El ácido triiodobenzoico es el precursor de muchos de los agentes de contraste usados en 
la actualidad en intervención coronal percutánea.  
Es un polvo amorfo de color blanco a blanquecino soluble en cloroformo que proviene de Aldrich 
Chemistry. 
 
Figura 3.3: Molécula de TIBA 
 
3.2. Métodos  
3.2.1. Fabricación de los films   
Antes de empezar con la fabricación de los stents mediante impresión 3D se han fabricado 
films de PLLA con diferentes concentraciones de agente de contraste. Se ha elegido diferentes 
concentraciones distintas de agente de contraste para ver su influencia sobre las características 
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mecánicas, químicas y físicas de los films.  Para su fabricación se ha elegido la técnica de solvent 
casting, que consiste en utilizar cloroformo para disolver PLLA, en pellets, así como yodo. Una 
masa de 1250mg de PLLA con un contenido de agente de contraste diferente para cada film fue 
en 35mL de cloroformo, puro a 99%. La tabla 3.2 siguiente presenta las composiciones de los 
diferentes films. 
 
Tabla 3.2: Composición de los films 
Nomenclatura %agente de 
contraste (%) 
Masa de agente 
de contraste (mg) 
Masa de PLLA 
(mg) 
Cantidad de 
CHCl3 (mL) 
PLLA Ø Ø 
1250 35 
PLLA_I1 1 12.5  
PLLA_I5 5 62.5  
PLLA_I10 10 125  
PLLA_ 10 %TIBA 10 139 
PLLA_10% BaSO4 10 139 
Para acelerar el fenómeno de disolución, se ha utilizado un Speed Mixer DAC 150.1 FV con una 
rotación de 3500 rpm durante 5 minutos.  Alrededor de 5 ciclos fueron necesarios para disolver 
enteramente el PLLA sin el que la disolución tomaría unos días. Una vez disuelto, la mezcla se ha 
depositado sobre una superficie de vidrio (placa de Petri) y se ha dejado secar en una campan 
durante dos días en una atmosfera saturada de cloroformo para ralentizar la velocidad de 
evaporación. Una evaporación demasiado rápida podría provocar la aparición de burbujas en la 
superficie de los films.  
3.2.2. Fabricación de los stents 
Antes de fabricar los stents por impresión 3D, tintas de polímero fueron preparadas. 
Diferentes tintas se han hechas con varios agentes de contraste, con diferentes concentraciones 
de yodo, sulfato de bario y TIBA. Para las tintas, se disuelve el agente de contraste en cloroformo 
en un bote cerrado con Parafilm. Una vez hecho, se añadió el PLLA o el PLCL y se ha hecho varios 
ciclos de SpeedMixer, con una velocidad de 3500 rpm durante 5 minutos, para que el polímero 
se disuelva. La tinta está lista cuando ya no hay gránulos de polímero. La tabla 3.3 siguiente 
presenta las composiciones de los diferentes stents. Durante este trabajo, un ensayo de rayos X 
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fue realizado al hospital para ver la radiopacidad de los stents con un contenido máximo de 
10wt.% en agente de contraste. La conclusión fue de aumentar el contenido, hasta 20wt.%, para 
aumentar la radiopacidad.  
 
Tabla 3.3: Composición de los stents 
Nomenclatura %agente 
de 
contraste 
(%) 
Masa de agente de 
contraste (mg) 
Masa de 
PLLA (mg) 
Masa de 
CHCl3 (g) 
Diámetro 
de la 
punta 
(µm) 
PLLA_1wt.% I2 1 25.25 500 7.4 250 
PLLA_5wt.% I2 5 26.32 500 7.4 250 
PLLA_10wt.% I2 10 55.6 500 7.4 250 
PLLA_20wt.% I2 20 125 500 7.4 200 
PLLA_10wt.% TIBA 10 27.8 250 3.7 250 
PLLA_10wt.% BaSO4 10 27.8 250 3.7 250 
PLCL9538_10wt.% BaSo4 10 55.6 500 5.92 250 
PLCL9538_20wt.% TIBA 20 125 500 5.92 200 
PLCL9538_20wt.% BaSO4 20  125 500 5.92 200 
 
Luego, la tinta se introduce dentro de una jeringa de 3cc de la marca Nordson EFD y una punta 
de 250µm o 200µm de esta empresa también. La jeringa se coloca en una impresora 3D (figura 
3.4-B) de modelado por deposición fundida para imprimir por extrusión. La extrusión ocurre 
sobre un cilindro que gira mediante un motor (según el eje Y). La altura Z del cabezal está definida 
por el usuario y el cabezal se desplaza según el eje X. Los stents han sido diseñados utilizando el 
software Autodesk Fusion 360 y luego transferidos a Slicer para producir el código g, es decir, el 
archivo que lee la impresora 3D. El diseño utilizado para la fabricación de los stents permite 
imprimir 4 a la vez. 
En el caso de TIBA y BaSO4, se sonicaron las muestras para romper posibles aglomerados, y así 
obtener una disolución completa para el TIBA, y una buena dispersión de las micropartículas en 
el caso del BaSO4. El número de puntas define la morfología del stent. En este trabajo, se ha 
elegido un número de 10 puntas por stent (figura 3.4-A) ,  ya que en anteriores trabajos se 
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determinó que era el óptimo en lo referente a propiedades mecánicas con el mínimo uso de 
material [41].  
 
Figura 3.4: Ejemplo de stent BMS con 10 puntas (A) e impresora 3D modificada usada para la fabricación de los stents (B) [42] 
La velocidad de impresión escogida fue de 4 mm/s, un valor determinado en un trabajo anterior 
[41]. 
3.2.3. Tratamiento térmico  
Cada film y stent fueron separados en dos para que una parte pueda someterse a un 
tratamiento térmico, en un horno, de 80°C durante 16 horas con el fin de mejorar las propiedades 
mecánicas, mediante un aumento de cristalinidad y asegurar la eliminación del cloroformo. 
Además, el TT permite evaporar el resto de cloroformo presente. En cuanto a la nomenclatura, 
las muestras tratadas térmicamente tienen un “_TT” en su nombre y los demás “_ØTT”. Este 
mantenimiento térmico se realiza a una temperatura superior a la temperatura de transición 
vidria e inferior a la de fusión.  El objetivo es crear zonas ordenadas dentro del material [43]. T. 
Nguyen [43], a través su trabajo sobre el PLA mostró el aumento de cristalinidad después de un 
recocido.  
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3.3. Técnicas de caracterización  
3.3.1. Medición de la masa antes/después tratamiento térmico  
Se midió la masa con una balanza Shimadzu ATX-224 de la empresa Cobos Precision que 
tiene una precisión hasta 0.1 mg.  
3.3.2. Microscopia óptica (MO) 
El grosor del hilo es un parámetro importante en el diseño de los stents. En efecto, el grosor 
del hilo puede actuar sobre el fenómeno de restenosis, mediante la formación de turbulencias 
dentro de la arteria. Así, los hilos de los stents fueron analizados por microscopía óptica , 
mediante el Olympus Bx51. Una muestra de cada tipo stent fue elegida y 10 medidas de grosor 
fueron cogidas para hacer una media, para que sea más representativo. Además, las medidas 
fueron cogidas sobre hilos que no estuvieron en contacto con el cilindro de impresión, porque 
tienen una forma elipsoidal. 
Estas medidas se han realizado a través del programa “analySIS docu”, que es un software de 
adquisición y tratamiento de imágenes.  
Imágenes globales fueron cogidas con una ampliación de *50. Las medidas se han hecho sobre 
imágenes con una ampliación de *100.   
Para medir el grosor, es decir el diámetro, el eje longitudinal (figura 3.5 eje amarillo) debe ser 
perpendicular al eje de medida (figura 3.5 ejes rojos). 
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Figura 3.5: Método de medida del grosor del hilo 
  
3.3.3. Microscopía electrónica de barrido (SEM) 
El SEM es un instrumento que permite ver a pequeña escala, en el rango de los micrómetros 
e incluso nanómetros. El principio de este método de caracterización es aplicar un haz de 
electrones muy fino sobre la superficie de una muestra. Se basa sobre interacciones entre 
material y electrones que generan señales, que se utiliza para construir imágenes y para el 
microanálisis químico [44]. 
La superficie y la distribución del agente de contraste, dentro de cada muestra, fueron analizado 
por SEM (Phenom XL, Phenom World, Thermo Fisher Scientific). En cuanto a los parámetros, un 
voltaje de 5 kV y un vacío de 1Pa fueron aplicados.  Con el fin de tener una buena resolución de 
la superficie, el SEM se utilizó en modo electrones secundarios. El software Phenom World Pro-
Suite permite analizar la composición de las diferentes muestras. 
Las muestras deben ser conductoras para evitar una acumulación de cargas.  Es por esa razón 
que las muestras se recibieron mediante evaporación térmica en vacío con una capa fina 
conductora de carbono. 
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3.3.4. Calorimetría diferencial de barrido (DSC) 
Con el fin de evaluar la tasa de cristalinidad de las diferentes muestras, una máquina de DSC 
2920 de TA Instruments fue utilizada. Este instrumento mide las diferencias de intercambio 
térmico entre una muestra que debe analizarse y una referencia. Permite determinar la 
temperatura de transición vítrea (Tg), temperatura de fusión (Tf) y la cristalinidad gracias a las 
entalpías de fusión o cristalización. La tasa de cristalinidad se calcula mediante la ecuación 3.1.  
 
𝑋𝑐 =
𝛥𝐻𝑚 − 𝛥𝐻𝑐
𝛥𝐻𝑚° ∗  %𝑃𝑜𝑙í𝑚𝑒𝑟𝑜
   
Ecuación 3.1 
 
Con  ΔHm: Entalpia de fusión [J.g-1] 
ΔHc: Entalpia de cristalización [J.g-1] 
ΔH°m: Entalpia de fusión de referencia [J.g-1] 
%Polímero: porcentaje de polímero en la muestra  
El término ΔH°m es un valor de referencia y representa el calor de fusión de los cristales si el 
polímero fuera 100% cristalino. Su valor es de 93 J.g-1 en el caso del PLLA [43]. En cambio, en el 
caso del copolímero PLCL9538, el proveedor ha dado un valor aproximativo de 62.3 J.g-1. Al añadir 
un componente a la composición del polímero, se debe añadir un factor de corrección %Polímero. 
Las medidas fueron cogidas con parámetros de control iguales y bajo atmosfera controlada de 
nitrógeno. Las muestras de análisis de alrededor de 10 mg fueron puestas en un recipiente de 
aluminio sellado por prensa. La primera etapa consiste en un calentamiento desde temperatura 
ambiente hasta 250°C con una velocidad de 10°C/min. Una vez la temperatura es alcanzada, se 
realiza un mantenimiento de 1 minuto a 250°C y después se enfría hasta temperatura ambiente. 
Para cada tipo de condición , se mide sobre 3 muestras, para que sea más fiable y preciso. 
3.3.5. Ensayo de compresión  
El ensayo de compresión permite obtener características mecánicas de los stents. Consiste 
en aplicar una fuerza de compresión radial y ver la resistencia del stent. En efecto, durante la 
colocación y el mantenimiento dentro de la arteria, stents son sometidos a altas cargas. Deben 
garantizar una resistencia radial suficiente y evitar una nueva constricción del vaso. Este ensayo 
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se realiza con un reómetro Discovery HR2 de TA Instruments. Se compone de una placa inferior 
y una placa superior, móvil que aplica una presión sobre el stent a una velocidad de 1mm/min, y 
un sensor que determina la fuerza axial necesaria para realizar el movimiento.  
El ciclo de compresión se descompone en tres partes: una etapa donde le cabezal baja hasta que 
toca el stent, una etapa de carga progresiva hasta -50% de deformación y una etapa de descarga 
hasta que el cabezal deje de tocar el stent. Se recuperan los datos de fuerza axial y de gap entre 
la placa superior e inferior. De estos datos, se puede calcular la recuperación elástica mediante 
la ecuación 3.2 siguiente: 
 
𝜀 =  
| 𝐷𝑖á𝑚𝑒𝑡𝑟𝑜 𝑖𝑛𝑖𝑐𝑖𝑎𝑙 − 𝐷𝑖á𝑚𝑒𝑡𝑟𝑜 𝑓𝑖𝑛𝑎𝑙 |
𝐷𝑖á𝑚𝑒𝑡𝑟𝑜 𝑖𝑛𝑖𝑐𝑖𝑎𝑙 
∗ 100 
Ecuación 3.2 
 
El diámetro inicial, se corresponde con el momento en que la placa superior hace contacto con 
el stent , y el final cuando deja de tocar. Una vez tratados los datos, se puede graficar la fuerza 
(N) en función de la deformación (%). Para cada tipo de agente de contraste, se midió la 
resistencia a la compresión sobre 5 muestras. 
3.3.6. Ensayo de liberación (ICP-MS) 
El ensayo de liberación permite evaluar la liberación del agente de contraste en un medio 
acuoso, gracias a la espectrometría de masa junto con la ICP (Inductively Coupled Plasma) . Este 
último permite medir cuantitativamente el contenido del elemento de un material, con valores 
que van desde unos pocos ppt hasta el porcentaje de masa. Por su parte, la espectrometría de 
masa se basa en la separación de los iones generados, estos son identificados y contabilizados, 
lo que permite calcular las concentraciones de iones presentes en el material. Estas dos técnicas 
juntas ofrecen una sensibilidad elevada [45]. 
Esta solución parecida a la sangre, de fosfato salino (PBS), proviene de la compañía Thermo Fisher 
Scientific. Esta se prepara con una pastilla de PBS en 500 mL de agua destilada. Sin embargo, esta 
solución, no contiene la flora microbiana y las enzimáticas que podrían acelerar el fenómeno de 
degradación del PLLA.  
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Para cada tipo de agente de contraste, se midió la liberación sobre 3 muestras, para que sea más 
fiable y preciso. Cada muestra se compone de 20 mL de PBS, a 37°C en una estufa, con el stent 
estudiado (solución A). Además, para cada medida (solución B) 10 mL fueron cobrados de la 
solución A, con la adición de 2 µL de ácido nítrico puro a 69%.  
Se adjuntó 10 mL de PBS en la solución A para rellenar hasta 20 mL. En total, se hace 6 medidas 
para cada muestra en una duración de 1 mes. Durante 5 semanas se hace una medida excepto 
la primera que cuenta dos medidas (tabla 3.4). 
 
Tabla 3.4: Nomenclatura de las muestras de ICP 
Nomenclatura Dia de medida  
PLLA_I1 
1,3,7,14,21,28 
PLLA_I5 
PLLA_I10 
PLLA_ 10% TIBA 
PLLA_10% BaSO4 
 
3.3.7. Ensayo de citotoxicidad  
3.3.7.1. Condiciones experimentales  
El ensayo de citotoxicidad consiste en poner en contacto células dianas (ECs, en este trabajo) 
con el material y se evalúa su viabilidad.  El propósito es de determinar la reactividad biológica 
de un material, para demostrar su eventual peligro (toxicidad) y evaluar sus riesgos para la salud 
humana. Este ensayo se basa sobre la norma ISO 10993-12, que define precisamente el modo de 
procedimiento a aplicar.  Los stents y todos los materiales se deben manipular con cuidado para 
evitar cualquier tipo de contaminación . Los stents fueron limpiados anteriormente con el fin de 
esterilízalos un máximo antes el principio del ensayo.   
Todo el ensayo se realizó dentro de una campana biológica con un flujo de aire, permitiendo 
tener un ambiente sano.  Además , antes de cada utilización , la campana fue expuesto a la luz 
UV y limpiada al óxido de etileno para esterilizar el interior de la campana.   
Los stents cogidos para el ensayo fueron los siguientes, lo que representa 12 condiciones:  
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• PLLA_TT 
• PLLA_I1_TT 
• PLLA_I5_TT 
• PLLA_I10_TT 
• PLLA_I20_ ØTT 
• PLLA_I20_TT 
• PLLA_ 10% BaSO4_TT 
• PLLA_ 10% TIBA_TT 
• PLCL9538_TT 
• PLCL9538_10% BaSO4_TT 
• PLCL9538_20% BaSO4_TT 
• PLCL9538_20% TIBA_TT 
Estas 12 condiciones fueron realizadas 3 veces, sea 36 muestras.  
La primera etapa consiste en una extracción de las muestras mediante un medio de extracción, 
medio celular de ECs.  El periodo de extracción fue de 3 días para hacer máxima la cantidad de 
material extraído y se hizo a una temperatura de 37°C. El stent fue puesto en contacto con 570µL 
de medio de extracción.  
El día anterior del fin de la extracción, cultivamos 10 000 células en un “well plate” de 96 wells 
gracias a un medio completo (100 µl). Al cabo de un día, en estado estático, las células se 
enganchan a la superficie de los wells. Al día siguiente tiramos el medio de los “wells” y añadimos 
la dilución correspondiente del medio que fue en contacto con nuestros stents durante tres días. 
El medio en contacto con los stents se filtra con una jeringa y corresponde al extracto completo. 
Cinco diluciones fueron realizadas y la tabla 3.5 las presenta. En total hay 186 muestras (36 
condiciones* 5 diluciones + 3 blancos + 3 control). El contacto entre el medio celular y el de los 
stents se hizo durante un día, y luego los wells fueron vaciados, limpiados con PBS para remover 
las células muertas. Finalmente matamos las células adheridas utilizando M-PER (Mammalian 
Protein Extraction Reagent), un reactivo de extracción para liberar la enzima LDH del citoplasma 
que será medido para cuantificar las células adheridas. A continuación, las células se colocaron 
en un congelador a -80°C. El alto frío permite mantener las condiciones de actividad de la LDH en 
el momento de la descongelación cuando se realiza la medición [41]. 
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Tabla 3.5: Diluciones 
Tipo de dilución Cantidad de medio en 
contacto con los stents (µL) 
Cantidad de medio celular 
(µL) 
1 100 0 
1:1 50 50 
1:10 10 190 
1:100 10 (1:10) 190 
1:1000 10 (1:100) 190 
Control  0 100 (con células) 
Blanco 0 100 (sin células) 
3.3.7.2. Ensayo LDH (Lactate Dehydrogenase)  
La muerte celular o la citotoxicidad se evalúa clásicamente mediante la cuantificación del 
daño de la membrana plasmática. Este ensayo consiste en cuantificar el número de células 
adheridas, mediante una técnica indirecta llamada ensayo LDH. LDH son enzimas contenidas en 
el citoplasma de las células. Cuando la lisis de la célula ocurre, esto daña la membrana de la célula, 
liberando esta enzima en el medio. Es este contenido en LDH que esta detectado y 
correlacionado a la proporción de las células dañadas [46]. 
Para medir su cantidad, se preparó un kit de reactivos (el Kit de Detección de Citotoxicidad PLUS 
suministrado por Roche Diagnostic GmbH, Alemania) que conduce a una reacción de mezcla que, 
al mezclarse con el medio que contiene LDH, se colorea de acuerdo con la presencia y la cantidad 
de la enzima. 
Las reacciones que ocurren son:  
• El NAD+ se reduce a NADH/H+ por la conversión del lactato en piruvato catalizada por 
la LDH. 
• El catalizador (diaforasa) transfiere el H/H+ del NADH/H+ a la sal de tetrazolio INT que 
se reduce a formazán. Esto lleva a un cambio de color de amarillo pálido a rojo [41] 
[46]. 
La cantidad de formazán colorado y soluble puede medirse con una absorbancia de 490 nm al 
espectrofotómetro UV-Vis. 
El porcentaje de células vivas se calcula, mediante la ecuación 3.3 siguiente:  
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%𝑐𝑒𝑙𝑢𝑙𝑎𝑠 𝑣𝑖𝑣𝑎𝑠 =
(𝑉 − 𝑉𝑏) ∗ 100
𝑉𝑐 − 𝑉𝑏
 
Ecuación 3.3 
Con:  
 V: Valor experimental 
 Vb: Valor blanco  
 Vc: Valor control 
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4. Resultados y discusión 
4.1. Films 
4.1.1. Aspecto macroscópico  
Los films obtenidos mediante la técnica de solvent casting mostraron una superficie 
homogénea, con el agente de contraste uniformemente repartido. En el caso del yodo, su adición 
resultó en un cambio en aspecto macroscópico de las muestras. En efecto, aumentando el 
contenido de yodo, los films presentan un color cada vez más naranja/marrón (figura 4.1).  
El PLLA_10% TIBA_TT presenta un color perla mientras que el de sulfato de bario tiene un color 
blanquecino, que sea antes o después del tratamiento térmico. Además, se nota la presencia de 
micropartículas de sulfato de bario en este último, porque no se disuelve en el cloroformo.  
Así, el tratamiento térmico parece tener un efecto sobre las muestras, puesto que los films se 
vuelven más transparentes. Probablemente, esta diferencia se deba a la evaporación de restos 
de cloroformo y del yodo en la superficie, y permanece el yodo atrapado entre las cadenas 
poliméricas. 
 
 
Figura 4.1: Aspecto macroscópico de los films 
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4.1.2. Medición de la masa antes/después tratamiento térmico  
La masa de los films antes y después del tratamiento térmico se midieron para compararlos. 
La tabla 4.1 muestra una diferencia de unos 30 mg para cada muestra, sea una pérdida 
aproximativa de 10,5%. Por ejemplo, el PLLA_I1 tiene una diferencia de peso 30,35 mg sea una 
pérdida de 10,44% de peso después del TT. Otro ejemplo, es la diferencia de peso del PLLA_I10 
antes/después el TT que es de 31 mg, sea una pérdida de 11%.  
Esta pérdida vendría de la evaporación del cloroformo residual durante el tratamiento térmico y 
no de la evaporación del yodo. Encima, la densidad del cloroformo es de 1,49 g.cm-3 y las 
muestras contienen 35 mL de ello, es decir 35 cm3. La mezcla contiene 52,15 g de cloroformo lo 
que es un argumento más, porque la pérdida de 30 mg representa poco relativamente a la masa 
inicial de cloroformo, en comparación con el yodo añadido.  Además, el punto de ebullición del 
cloroformo es de 61.3 °C [47]. 
 
Tabla 4.1: Pérdida de masa antes/después TT 
Nomenclatura  Δmasa (mg) Pérdida de 
masa (%) 
Media Δmasa(mg) Media pérdida de 
masa (%) 
PLLA_I1 
31,0 10,48 
30,35 10,44 
29,7 10,40 
PLLA_I5 
29,1 10,55 
29,85 10,69 
30,6 10,83 
PLLA_10 
33,2 10,96 
31,00 11,00 
28,8 11,03 
 
4.1.3. Microscopía electrónica de barrido (SEM) 
La superficie y la distribución del agente de contraste a lo largo de los films yodados fueron 
analizadas por SEM. En general, la topografía y la repartición de los elementos sobre las 
superficies de los films (PLLA_I1, PLLA_I5, PLLA_I10) son uniformes. Por ejemplo, figuras 4.2-A/B 
muestran un ejemplo de la topografía del film de PLLA_ I10 antes y después del tratamiento 
térmico. Se puede observar una superficie uniforme en todas las direcciones, no hay presencia 
de cristales de yodo o aglomerados de agente de contraste.  
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Además, la microscopia permitió analizar la distribución del yodo (figura 4.2-C), para ver si es 
totalmente uniforme o si hay una formación de aglomerados. Los resultados mostrados en las 
figuras 4.2-D/E revelan que el yodo se distribuyó uniformemente sobre la muestra entera y así, 
el valor de radiopacidad del film debería ser uniforme. La distribución de los otros elementos 
(carbono y oxigeno que componen el PLLA) es, igualmente, uniforme.  
 
Figura 4.2: Superficie del film de PLLA_I10 antes TT (A) y con TT (B), el análisis de composición (C) con la distribución del yodo en 
color verde (D) y de los elementos (carbono en naranja y oxígeno en amarillo) (E)  
4.1.4. Calorimetría diferencial de barrido (DSC) 
Cuando se realiza una exploración DSC en el PLLA, se presentan picos endotérmicos y 
exotérmicos que caracterizan los cambios de fase experimentados por el PLLA en su estructura, 
como la fusión y la cristalización. Este ensayo tiene como objetivo obtener la cristalinidad del 
PLLA, a través de las entalpias, de cada muestra para evaluar si el tratamiento térmico o la adición 
de agente de contraste tiene una influencia sobre ella.  
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Figura 4.3 presenta los resultados de los films con y sin tratamiento térmico, para la composición 
de PLLA con 1, 5 y 10% de yodo, 10% de BaSO4 y 10% de TIBA. De forma general, el tratamiento 
térmico tiene una influencia sobre la cristalinidad. Efectivamente, en todas las muestras y para 
un tipo de agente de contraste fijo, se observa en general que el tratamiento térmico permite 
alcanzar una tasa de cristalinidad más elevado que sin él. Por ejemplo, la muestra de PLLA 
presenta una cristalinidad de 23% mientras que para el PLLA_TT 25%. Otro ejemplo del PLLA_I5 
que antes del tratamiento tiene un valor de cristalinidad del 23% y aumenta hasta el 34% con el 
tratamiento.  
Se han obtenido resultados significativos para otras muestras, el PLLA_I10 tiene una cristalinidad 
de 36% y de 46%, antes y después del TT; y el resto de las superficies de estudio presentan un 
aumento aproximado de cristalinidad del 10% con el tratamiento térmico. 
Este aumento de la cristalinidad en PLLA tras el tratamiento térmico ya fue observado en [41]. 
En efecto, el envejecimiento químico a 80°C , por encima de la temperatura de transición vítrea 
para el PLLA (Tg ≈ 60°C), permite una recristalización de cadenas amorfas. Al realizar este 
tratamiento térmico, el cloroformo residual se evapora, dejando las cadenas macromoleculares 
reorganizarse.  
Por otro lado, la cristalinidad aumenta respeto a la del PLLA con la adición de cualquier agente 
radiopaco. Así, el film con 10% de yodo, presenta los mejores resultados en términos de 
cristalinidad. En efecto, la cristalinidad alcanza 46% con el tratamiento, frente a 43% y 32% para 
el TIBA y el BaSO4, respectivamente. La menor cristalinidad de los films con BaSO4 respecto a los 
otros puede deberse a que las partículas de BaSO4 son insolubles en el cloroformo, al contrario 
del TIBA y I2. Así,  forman una barrera mayor para la correcta organización de la estructura, lo 
que explicaría su valor menos elevada en termino de cristalinidad [48]. 
La figura 4.3 muestra un aumento general de la cristalinidad cuando la concentración de yodo 
aumenta en el film. Efectivamente, la cristalinidad pasa de 26% para el PLLA_TT a 46% para el 
PLLA_I10_TT, con valores intermedios de 34% aproximadamente para el PLLA_I1_TT y 
PLLA_I5_TT. 
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Figura 4.3: Grafico del porcentaje de cristalinidad de los films de PLLA en función del tipo de agente de contraste 
4.2. Stents 
4.2.1. Aspecto macroscópico  
Todas las tintas tuvieron una buena calidad de impresión, de manera que se imprimieron con 
éxito, los diferentes stents (figura 4.4). 
La adición de un agente de contraste, en la composición del polímero, cambia el color de la tinta. 
En efecto, el TIBA y el sulfato de bario dan un color perlado y blanquecino, respectivamente, 
mientras que la adición de yodo da un color rosado a la tinta. Además, en el caso del TIBA, había 
pequeños aglomerados que no estaban totalmente disueltos, aunque tras el proceso de 
sonicación se disolvieron. En cuanto a la tinta con el BaSO4, se ve la presencia de micropartículas. 
Durante la impresión de los stents, el cloroformo empieza a evaporarse y el stent a secar, se 
produce un cambio de color. Los de BaSO4 y TIBA, son blancos mientras que los de yodo son 
marrones.  
Después del tratamiento térmico, el cloroformo se evapora enteramente, y todos los stents 
tienen un color más transparente.  
0,00
10,00
20,00
30,00
40,00
50,00
60,00
PLLA PLLA_I1 PLLA_I5 PLLA_I10 PLLA_10%
BaSO4
PLLA_10 %
TIBA
%
 C
ri
st
al
in
id
ad
Sin TT
Con TT
  Memoria 
40 
 
 
 
Figura 4.4: Stents imprimidos 
4.2.2. Microscopia óptica (MO) 
4.2.2.1. Impresión de stents de PLLA y PLCL9538 con una punta de 250 µm 
El grosor de los hilos fue medido mediante microscopia óptica. Los stents de PLLA y de 
PLCL9538 tienen un grosor de aproximadamente 135 µm. Sin embargo, la adición de agente 
radiopaco resultó en un incremento significativo del grosor, siempre por encima de 200 µm 
(figura 4.5). Por ejemplo, los stents de yodo muestran un grosor cerca de 205 µm contra 245 µm 
para los stents de 10 wt.% TIBA y 205 µm para los de 10 wt.% BaSO4. Asimismo, el tipo de agente 
de contraste no influye sobre el grosor de los hilos. Así, por ejemplo, para un contenido de 
10wt.% de agente de contraste, los valores son similares, alrededor de 210 µm.  En cambio, para 
los stents de copolímero, los resultados son algo más bajo con 200 µm (figura 4.5). 
Para los stents de 10 wt.% de yodo, esperábamos que los hilos fueron más gruesos porque 
durante la impresión, nosotros aumentamos el flujo. Al final, según la figura 4.5, hay diferencias 
significativas entre los de 10 wt.% y los otros stents de yodo.  
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Los stents bioabsorbibles , comercializados en la actualidad, tienen un grosor de entre 115 µm, 
para el Aptitude® de Amaranth medical, y 175 µm para el ART Pure® de Arterial Remodelling 
Technologies [24][21][16]. Así, como con la punta de 250 µm, los stents están fuera del rango, 
una estrategia fue de disminuir la punta de la jeringa hasta 200 µm.  
 
Figura 4.5: Grosor del hilo de los stents de PLLA y PLCL9538 en función del tipo de agente de contraste, impresos con una punta de 
250 µm 
4.2.2.2. Impresión de stents de PLLA y PLCL9538 con una punta de 200 µm 
Para tener un valor de grosor de hilo del stent más próximo al de los stents 
comercializados, la punta de la jeringa de impresión pasó de 250 µm a 200 µm. Esta punta fue 
utilizada para las muestras con un contenido de 20wt.% de agente de contraste. Esta diferencia 
se nota sobre los resultados porque oscilan, aproximadamente, entre 135 µm para el 
PLLA_I20_FR100 sin TT y 190 µm, como máximo, para PLLA_20% BaSO4 sin TT (figura 4.6). 
Además, los stents con un flujo de 120% presentan un grosor de hilo más importante que los con 
un flujo de 100% porque tienen más materiales.  
De manera general, los valores de grosor son parecidos en comparación con los stents 
comercializados, están en el mismo rango, aunque los comercializados son un poco más 
estrechos. Así el riesgo de restenosis disminuirá que con los con una punta de 250 µm que son 
más gruesos. Por ejemplo, el PLCL9538_ 10% BaSO4 _ TT tiene un valor de diámetro de hilo de 
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200 µm en comparación con 178 µm para el PLCL9835_ 20% BaSO4 _ TT. Este resultado se 
confirma con el PLLA_I20_TT con 124 µm de diámetro contra 245 µm para el PLLA_I10_TT.  
 
Figura 4.6: Grosor del hilo de los stents de PLLA y PLCL9538 en función del tipo de agente de contraste, impresos con una punta de 
250 µm 
4.2.3. Microscopía electrónica de barrido (SEM) 
4.2.3.1. Stents de PLLA  
4.2.3.1.1 PLLA con yodo (1, 5, 10 y 20 wt.%) 
La superficie de los stents de yodo presenta un relieve en forma de olas para los de 1 y 5 
wt.%  (figura 4.7-A/B), y un relieve para los stents de 10 wt.% y 20 wt.% (figura 4.7-C/D). La 
hipótesis más relevante es que estas olas aparecen durante la impresión de estos, cuando ocurrió 
un cambio de flujo.  
Figuras 4.8- A muestra la presencia de poros, debido a la evaporación del cloroformo durante la 
impresión de los stents. La repartición de estos poros está totalmente homogénea. Algunos 
stents de 20 wt.% presentan hilos rotos (figura 4.8-B). Además, la adición de yodo, desde un 
punto de vista macroscópico, parece que ha fragilizado los stents de 20 wt.%.   
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Figura 4.7: Imágenes de SEM de PLLA_I2 con un contenido de 1 wt.% (A), 5 wt.% (B), 10 wt.% (C) y 20 wt.% (D) 
 
Figura 4.8: Imágenes de SEM del PLLA_I2_TT con la presencia poros  (A). Stents de 20 wt.%  fragilizados (D) 
4.2.3.1.2 PLLA con BaSO4 (10 wt.%) 
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Los stents de BaSO4 presentan una superficie con algunos poros y partículas de sulfato de 
bario (Figuras 4.9-A/B). Son micropartículas que no se disuelven en el cloroformo, durante la 
fabricación de la tinta polimérica. La figura muestra una dispersión homogénea de estas 
micropartículas sobre la superficie del stent.  
Además, una evaluación de composición mediante Energy-dispersive X-Ray spectroscopy (EDX) 
fue hecha para confirmar la naturaleza de estas partículas. Figuras 4.9 C/D muestran un estudio 
de composición en un punto preciso, sobre una micropartícula, y el espectro de cuantificación 
revela la presencia de los elementos siguientes: azufre (6,83 wt.%), bario (22,65 wt.%), oxígeno 
(64,87 wt.%) y carbono (5,65 wt.%). La presencia de estos elementos confirma que se trata de 
micropartículas de BaSO4. Además, el tamaño de las partículas es variable en un rango de 5 a 15 
µm.  
 
Figura 4.9: Imágenes de SEM del PLLA_BaSO4_TT, mostrando partículas de sulfato de bario (A/B) y una evaluación de 
composición de estas partículas por EDX (C/D) 
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4.2.3.1.3 PLLA con TIBA (10 wt.%) 
 
Figura 4.10: Imágenes de SEM del PLLA_TIBA_TT, mostrando cristales de TIBA  (A/B), poros (B) y una evaluación de composición 
de estos cristales por EDX (C/D) 
La superficie de los stents con TIBA presenta rugosidades (figura 4.10-A) por la presencia 
de cristales alargados (figura 4.10-A) y poros (figura 4.10-B). Estos poros provienen de la 
evaporación rápida del cloroformo durante la extrusión. Cuando el hilo se seca, el solvente se 
evapora y parte de esta evaporación se compensa con la retracción del material y otra parte con 
poros de origen en el material. La presencia de estos poros afecta las propiedades mecánicas del 
stent, actuando como concentrador de tensiones. Además, para confirmar la naturaleza de estos 
cristales un EDX fue utilizado. 
Sobre figura 4.10-C/D, se detecta la presencia de yodo (4.31 wt.%), oxígeno (63.50 wt.%) y 
carbono (32.19 wt.%), lo que se correlaciona con nuestra hipótesis. En efecto, estos cristales de 
TIBA se forman durante la evaporación del cloroformo, lo que obliga su cristalización de nuevo. 
Estos cristales tienen un tamaño de algunas micras, y están orientados según la dirección de 
impresión. 
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4.2.3.2. Stents de PLCL9538 
4.2.3.2.1 PLCL9538 con BaSO4 (10, 20 wt.%) 
Los stents de PLCL9538 con BaSO4 presentan las mismas características, en término de 
topografía, que los de PLLA. En efecto, figura 4.11 muestra una superficie lisa con la presencia de 
partículas de sulfato de bario. Figura 4.11-A/B presenta el copolímero con un contenido de 10 
wt.% mientras que figura 4.11-C/D, con un contenido de 20 wt.%. Se observa que los stents con 
20wt.% presentan una densidad de partículas superior a los de 10 wt.%, debido a la mayor 
concentración de BaSO4. La utilización del copolímero, en lugar del PLLA, no impacta la superficie 
del stent, en término de topografía.  
 
Figura 4.11: Imágenes de SEM de PLCL9538_BaSO4_TT, 10wt.% (A/B) y 20wt.% (C/D) 
4.2.3.2.2 PLCL9538 con TIBA (20 wt.%) 
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Así como los stents de PLLA con TIBA, los de copolímero con TIBA presentan cristales de 
TIBA sobre la superficie (figura 4.12-A/B), con una densidad más alta porque la concentración 
está duplicada en comparación con los de 10 wt.%. El tamaño de los cristales varía desde algunas 
micras dentro de unas pocas docenas de micrómetros, y también están orientados según la 
dirección de impresión. 
En cambio, el tipo de polímero no parece tener incidencia en la distribución de los cristales o la 
topografía de la superficie. 
 
Figura 4.12: Imágenes de SEM de PLCL9538_TIBA_TT con 20wt.% (A/B) 
4.2.4. Calorimetría diferencial de barrido (DSC) 
4.2.4.1. Stents de PLLA 
Figura 4.13 presenta los resultados de DSC de los diferentes stents de PLLA con agentes 
de contraste. Los stents presentados son con y sin tratamiento térmico y fueron imprimidos con 
una punta de 250 µm, salvo para el de PLLA_I20 con una punta de 200 µm.  
El tratamiento térmico juega un papel significante en el aumento de la cristalinidad. Figura 4.13 
presenta los resultados sin y con tratamiento de algunos stents de PLLA. Se observa que, para el 
PLLA, sin el tratamiento tiene un valor de cristalinidad de 21 % y con el tratamiento tiene un valor 
de 28 %. Estos resultados se confirman para los demás, por ejemplo, para PLLA_I10, la 
cristalinidad es, aproximadamente de 17% para el stent sin tratamiento contra 37% para el con 
tratamiento. Este se explica por la evaporación del cloroformo que permite a las cadenas 
macromoleculares tener más movilidad y, entonces reorganizarse. 
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El tipo de agente de contraste no parece tener un impacto significante sobre la cristalinidad de 
los stents. Verdaderamente, la cristalinidad fluctúa alrededor de 30% para los stents de PLLA con 
10wt.% de agente de contraste y con tratamiento térmico, salvo para el sulfato de bario. Una de 
las hipótesis es que las partículas de sulfato de bario entorpecen la reorganización de las cadenas. 
Al contrario, el yodo y el TIBA son totalmente disueltos con el cloroformo, durante la formación 
de la tinta. Entonces, no impiden la organización de las cadenas. Así, las partículas de sulfato de 
bario parecen impedir la organización optimizada de las cadenas macromoleculares. Las 
restricciones topológicas reducen la movilidad de las cadenas y conducen a tasas de cristalinidad 
más bajas [48]. 
Igualmente, según figura 4.13, para concentraciones bajos de yodo de los stents con TT,  se 
obtienen valores cercanos de 27% de cristalinidad. Además, para mayores contenidos de yodo 
parece que la cristalinidad aumenta. Por ejemplo, para 10 wt.% de yodo la cristalinidad es de 36 
wt.% y de 45% para el de 20 wt.%. Estos resultados sobre los stents de PLLA parecen confirmar 
la misma tendencia que los films. 
 
 
Figura 4.13: Cristalinidad de los stents de PLLA según el agente de contraste y su concentración antes y después del tratamiento 
térmico 
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4.2.4.2. Stents de PLCL9538 
ΔH°m es la entalpía de fusión teórica de una muestra polimérica 100% cristalina. Para el 
PLLA, este valor es 93 J/g, pero para el PLCL9538 no está bien establecido. Por lo tanto, tomamos 
como ΔH°m la entalpía de fusión indicada por el proveedor, dado que su método de producción 
hace que los polímeros sean altamente cristalinos. De esta manera, para PLCL, la tasa de 
cristalinidad debe tomarse como la cristalinidad referida a la máxima cristalinidad alcanzable, no 
la cristalinidad absoluta, mientras que para PLLA significa la cristalinidad global. 
Los resultados de copolímero (figura 4.14) son similares a los de PLLA, en término de la influencia 
del tipo de agente de contraste. En efecto, comparando el copolímero solo y los con agente de 
contraste parece que el valor de cristalinidad sea menos elevado, salvo para el TIBA. Por ejemplo, 
el PLCL9538 tiene una tasa de cristalinidad de 35% contra 33% para el stent con 20 wt.% de BaSO4 
y 43% para 20 wt.% de TIBA. Esta diferencia entre el TIBA y el sulfato de bario se puede explicar 
cómo en el caso del PLLA. En efecto, el BaSO4 impediría la buena organización de las 
macromoléculas, por culpa de su no disolución en el cloroformo.   
 
 
Figura 4.14: Cristalinidad de los stents de PLCL9538 según el agente de contraste y su concentración antes y después del 
tratamiento térmico 
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El contenido influye, una vez más, cuando se observa los resultados para el sulfato de bario. Por 
ejemplo, el PCLL9538_10% BaSO4 tiene una cristalinidad de 36% contra 33% para el 
PLCL9538_20% BaSO4. Esto se explica por la concentración de sulfato de bario que aumenta, lo 
que aumenta, también, la densidad de partículas. Entonces, impide más la organización de las 
cadenas en este último caso. 
En comparación con el PLLA, el PLCL9538 tiene un valor de cristalinidad más elevada de 35% 
contra 28%. El mismo resultado se observa para el PLLA_10% BaSO4 y el PLLA_10% BaSO4, con 
una tasa de 36% para este último contra 29%.  
4.2.4.3. Comparación de la cristalinidad entre films/stents 
 
Figura 4.15: Comparación de la cristalinidad entre films/stents tratados térmicamente 
En cuanto a la comparación entre los films y los stents, los resultados son similares (figura 
4.15), a pesar de que hay resultados de cristalinidad un poco más elevado para los films. Por 
ejemplo, para el PLLA_I5, el film tiene una cristalinidad de 34% contra 27% para el stent. Este 
resultado es similar para otros films, salvo para el PLLA solo, cuyo el stent presenta una 
cristalinidad de 28% contra 25% para el film.  
Esto se explica porque los films de yodo se solidifican en una atmosfera saturada en cloroformo 
para controlar la velocidad de enfriamiento, para que sea lenta y que las cadenas tengan el 
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tiempo de organizarse. Al contrario, los stents han enfriados sin atmosfera controlada. Todo 
indica que, las cadenas macromoleculares de los stents tuvieron menos tiempo para cristalizar 
que los films, lo que significa menos tiempo para ordenarse.   
Otra hipótesis sería por la configuración en la que las cadenas macromoleculares se organizan. 
En efecto, en un film las cadenas pueden organizarse de manera natural, porque tienen la 
posibilidad de moverse. Mientras que, el stent, durante el proceso de impresión, está sometido 
a una tensión durante su extrusión, y las cadenas son más o menos libres de organizarse. Como 
consecuencia, las cadenas de los films son más ordenadas que las de los stents.  Además, esta 
diferencia es de, aproximadamente,  7% para todas las muestras de yodo.  
4.2.5. Ensayo de compresión  
4.2.5.1. Stents de PLLA 
La resistencia a la compresión fue analizada por el ensayo de compresión y los resultados 
dependen del tipo de agente de contraste. El gráfico de fuerza/deformación (figura 4.16) 
muestra la resistencia a la compresión de los stents de PLLA con I2 (1, 5 y 10 wt.%), BaSO4 (10%) 
y TIBA (10%).  La mejor resistencia a la compresión se alcanza con 10wt.% de yodo, con un valor 
de 3,31 N comparado a 1,16N para el PLLA solo, que representa la resistencia más baja. Además, 
esta figura muestra, claramente, un comportamiento no lineal con una histéresis entre la carga 
y la descarga.  A mayor deformación se produce mayor resistencia a la compresión. Por 
consiguiente, adjuntar un agente de contraste permite aumentar las características mecánicas 
de los stents. Adicionalmente, la concentración en agente de contraste actúa sobre la resistencia. 
Según la figura 4.16, la resistencia es de 3,31 N con 10 wt.% de yodo comparado con 1,83 N por 
el de 1 wt.% y 3,06 N por el de 5 wt.%.  
Asimismo, algunos stents han sido fragilizados por el tratamiento térmico, agrietando, como los 
de 10 wt.% TIBA y los de BaSO4. En efecto, se observa pequeñas bajadas durante la etapa de 
carga, como consecuencia de microroturas o separaciones entre hilos.  
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Figura 4.16: Gráfico de fuerza en función de la deformación del ensayo de compresión de stents de PLLA 
Otro punto interesante es la recuperación elástica (figura 4.17) que no es de 100%. Se observa, 
sobre figura 4.16, durante la descarga porque no coincide con el punto inicial. Se calculó la 
recuperación y se obtuvieron valores aproximados de 95% (figura 4.17). Por ejemplo, el PLLA 
tiene la mejor recuperación elástica con un valor de 96% respecto al 94% para el PLLA_10% TIBA. 
Además, el PLLA_10% BaSO4 tiene 94.5%. Por lo que se deduce que, al añadir un agente de 
contraste, la recuperación elástica disminuye. 
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Figura 4.17: Recuperación elástica en función del tipo de muestra 
Para cada stent de cada condición, se normaliza la fuerza obtenida para una deformación del 50% 
relativa a la longitud del stent (figura 4.18) [49]. Al añadir un agente de contraste dentro de la 
composición del polímero, esto permite mejorar la resistencia a la compresión, pasando de 0.07 
N/mm a 0.12 N/mm para el stent con 10% de BaSO4. Se observa que el tipo de agente de 
contraste influye sobre las propiedades. En efecto, en cuanto al PLLA, al añadir sulfato de bario, 
permite mejorar la resistencia a la compresión en comparación con el TIBA, pasando de 0.12 
N/mm a 0.10 N/mm. Se puede explicar por la presencia de partículas, debido a la no disolución 
del sulfato de bario que refuerzan el polímero, creando un compuesto.  
También se ha estudiado el efecto de la concentración de yodo (figura 4.18). Al aumentar el 
contenido en yodo de los stents, aumenta la resistencia a la compresión. El PLLA solo tiene una 
resistencia de 0.07 N/mm mientras que el PLLA con 5% de I2, es de 0.11 N/mm. El hecho de 
aumentar de 5% el contenido de yodo en PLLA_I10, en comparación con PLLA_I5, permite 
aumentar la resistencia hasta 0.13 N/mm.  
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Figura 4.18: Fuerza normalizada a la longitud del ensayo de compresión de stents al 50% de deformación en función del tipo de 
agente de contraste 
Por consiguiente, añadir un agente de contraste dentro de la composición polimérica tiene un 
impacto sobre las propiedades mecánicas del stent, así como la concentración de agente 
presente en el stent.  
4.2.5.2. Stents de PLCL9538 
La introducción de monómeros de caprolactona en el PLLA introduce un cierto grado de 
flexibilidad [16]. Así, se imprimieron stents de PLCL con BaSO4 para evaluar si se podían evitar las 
microroturas que se producían con el PLLA. En la figura 4.19, la resistencia a la compresión es 
mejor en el caso del PLCL9538_ 10% BaSO4, con un valor de 2,62 N, que en el caso del copolímero 
solo (2,31 N). Este valor para el copolímero solo es más elevado que en el caso del PLLA solo (1,16 
N), y esto se explica por la flexibilidad mayor del PLCL9538. Además, el tratamiento térmico tiene 
un impacto significante, porque sin el TT, el copolímero con 10 wt.% de BaSO4 tiene una fuerza 
de compresión de 0,75 N.  
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Figura 4.19: Gráfico de fuerza en función de la deformación del ensayo de compresión de stents de PLCL9538 
 
Figura 4.20: Fuerza normalizada a la longitud del ensayo de compresión de stents al 50% de deformación en función del tipo de 
agente de contraste 
El tipo de polímero actúa sobre la resistencia a la deformación (figura 4.20). Cada tipo de 
polímero tiene un comportamiento especifico en frente las deformaciones. El PLLA solo tiene 
menor resistencia en comparación con el copolímero PLCL9538, con valores respectivas de 0.08 
N/mm y 0.1 N/mm. En cambio, al añadir partículas de BaSO4, esto permite mejorar las 
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propiedades mecánicas del PLLA , pasando de 0.08 N/mm a 0.12 N/mm, y empeorar las de 
copolímero, pasando de 0.1 N/mm a 0.85N/mm. 
En conclusión, el tipo de polímero tiene un papel esencial sobre las propiedades mecánicas. 
4.2.5.3. Stents impresos con punta de 200 µm  
Figura 4.21 presenta los resultados de fuerza respecto a la longitud del stent en el ensayo 
de compresión hasta el 50 % de deformación, de stents imprimidos con una punta de 200µm en 
función del tipo de agente de contraste.  
El valor máximo de fuerza obtenida es de 0.023 N/mm para el PLCL9538_ 20% BaSO4 en 
comparación con 0.013 N/mm para el PLCL9538_ 20% TIBA. Una vez más, el hecho de añadir 
sulfato de bario permite tener mejores las propiedades en comparación con el TIBA. Además,  el 
PLLA_I20 tiene una resistencia a la compresión de 0.012 N/mm.  
Sin embargo, estos valores son mucho más bajos que los obtenidos paros los stents impresos con 
una punta de 250 µm.  
 
 
Figura 4.21: Fuerza normalizada a 50% de deformación en función del tipo de agente de contraste 
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4.2.5.4. Relación entre resistencia a la compresión y el diámetro de hilo  
Figura 4.22 presenta los resultados de fuerza normalizada en función del diámetro del 
hilo del stent. La zona rectangular roja representa la zona optima, aproximada,  en termino de 
propiedad del stent. Idealmente, un stent optimizado tendría un valor de resistencia el más 
elevado posible con un valor de diámetro de hilo más pequeño posible.  En efecto, el stent debe 
tener un diámetro suficientemente pequeño para evitar las turbulencias, mediante la creación 
de un obstáculo al flujo de sangre. Pero, debe tener una fuerza normalizada a la compresión 
suficientemente elevada para evitar la restenosis de la arteria. La mayoría de los stents 
fabricados, durante este trabajo, no se sitúan en esta zona óptima (cuadrado rojo). Por ejemplo, 
el PLLA_I10_TT tiene la mayor fuerza de compresión con un valor de 0.13 N/mm, pero tiene el 
diámetro de hilo más elevado (210 µm). Al contrario, el PLLA_I20_FR100_TT tiene un valor de 
diámetro de 124 µm, aunque tenga una fuerza de compresión de 0.01 N/mm.  
En general, un mayor grosor de hilo resulta en una mayor resistencia a la compresión. Por tanto, 
hay que encontrar un equilibrio entre ambas. Los stents de PLLA_TT y PLCL_TT son los que más 
se aproximan a la zona óptima. Sin embargo, la adición de cualquier agente de contraste resulta 
en un incremento sustancial del grosor de hilo. Alternativamente, la impresión con una punta 
más fina de 200 µm permite reducir el diámetro del hilo, aunque a costa de empeorar las 
propiedades mecánicas. 
 
Figura 4.22: Grafico fuerza de compresión normalizada en función del diámetro de hilo del stent 
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4.2.6. Ensayo de liberación (ICP) 
 Los resultados obtenidos del ensayo de liberación no son concluyentes. En efecto, la 
lectura de medida no permite concluir sobre la cantidad de agente de contraste liberado. Los 
valores fueron tan bajos que es imposible saber si la concentración liberada es cercana a cero o 
si esto se debe a la precisión de la máquina de espectrometría. 
4.2.7. Ensayo de citotoxicidad  
En esta parte, verificamos la toxicidad de los stents, mediante la citotoxicidad indirecta 
(ensayo LDH).  
4.2.7.1. Stents de PLLA 
La Tabla 4.2 y la figura 4.23 muestran los resultados obtenidos para los stents de PLLA. 
La norma de citotoxicidad indica que la muestra se considera tóxica para las células si el 
porcentaje de células vivas es inferior al 80% [50]. En el caso donde es por encima de 80%, esto 
significa que el crecimiento de las células es el mismo con medio fresco que con el extracto puro 
o diluido. Para evaluar la citotoxicidad, se hace sobre el extracto puro. Si es citotóxico, miramos 
las diluciones. Lo normal es que a medida que el extracto está diluido, más células vivas deberías 
tener. 
En general, todas las muestras presentan un valor por encima del 80% cuando las células están 
directamente en contacto con el extracto que sería los resultados correspondientes a la columna 
1 de la tabla 4.2.  Todos los resultados debajo de 80% (valores en rojo) de células vivas significa 
que el stent es citotóxico para esa concentración de medio fresco con medio en contacto con los 
polímeros (extracto). Algunos de ellos muestran fallos en el ensayo ya que por ejemplo las 
muestras PLLA_I5_TT muestran mayor citotoxicidad que las muestras PLLA_I10_TT y PLLA_I20_TT que 
tienen una mayor concentración de yodo. Si que se observa una mayor citotoxicidad con las muestras 
PLLA_ 10% TIBA_TT es citotóxico con el extracto puro con 75%, y ya no es tóxico a partir de 1:10. 
Los stents que no parecen ser tóxicos de ninguna manera es el PLLA_I20_ ØTT, PLLA_I20_ TT y 
PLLA_I10_TT. Sin embargo, los peores son el PLLA_I5_TT y PLLA_ 10% TIBA_TT.  
Sin embargo, para algunos datos, los errores son elevados, como para el PLLA_I5_TT (figura 4.23). En 
lugar de hacer 3 medidas para cada condición, se debería hacer más para reducir este error.  
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En cuanto al extracto puro, al aumentar el contenido de yodo parece mejorar la sobrevivencia de las 
células. Por ejemplo, el PLLA_I1_TT tiene un valor de 109.47% contra 121% para el PLLA_I20_TT. 
Además, el tipo de agente de contraste parece tener un papel. En efecto mejores resultados de 
sobrevivencias fueron obtenidos con el TIBA y el sulfato de bario, que sea con el extracto puro o 
diluido. 
Además, este ensayo se hace en estado estático mientras que la aplicación estará en contacto 
con un flujo dinámico de sangre. 
  
Tabla 4.2: Resultados de citotoxicidad para el PLLA, donde se muestra el % de células vivas 
Muestra % células vivas (media) 
 1 1:1 1:10 1:100 1:1000 
PLLA_TT 55,74 89,89 61,84 44,72 136,25 
PLLA_I1_TT 109,47 40,16 88,80 102,64 40,71 
PLLA_I5_TT 103,46 35,25 35,70 30,78 34,06 
PLLA_I10_TT 110,38 110,47 75,77 158,20 88,16 
PLLA_I20_ ØTT 106,10 87,52 94,81 171,31 117,67 
PLLA_I20_TT 121,86 91,17 183,42 39,34 113,02 
PLLA_ 10% BaSO4_TT 83,70 221,58 84,34 58,74 51,18 
PLLA_ 10% TIBA_TT 74,95 60,29 82,24 121,49 147,91 
 
Figura 4.23: Resultados de citotoxicidad de los stents de PLLA con diferentes agentes de contraste 
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4.2.7.2. Stents de PLCL9538 
En el caso del PLCL9538, los resultados muestran mayor viabilidad celular que con el PLLA 
(tabla 4.3 y figura 4.24). En efecto, los stents PLCL9538_20% TIBA_TT y PLCL9538_10% BaSO4_TT 
no presentan ninguna toxicidad. Además, el PLCL9538_20% BaSO4_TT es toxico para una dilución 
de 1:1000 con un valor de 69.40% de células vivas . Sin embargo, el extracto puro de PLCL9538_TT 
presenta un porcentaje de 47.54% de células vivas, lo que significa una cierta toxicidad y 
sorprende el resultado, por lo que se debería repetir.  
 
Tabla 4.3: Resultados de citotoxicidad del PLCL9538 
Muestra % células vivas (media) 
 1 1:1 1:10 1:100 1:1000 
PLCL9538_TT 47,54 92,08 77,69 131,51 191,07 
PLCL9538_20% BaSO4_TT 134,52 110,02 89,62 129,69 69,40 
PLCL9538_20% TIBA_TT 139,62 127,87 110,66 128,14 150,64 
PLCL9538_10% BaSO4_TT 180,33 97,45 175,32 109,56 98,72 
 
Figura 4.24: Resultados de citotoxicidad de los stents de PLCL9538 con diferentes agentes de contraste 
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Impacto ambiental 
En el actual proyecto el impacto ambiental es generado por el consumo eléctrico de todos 
los equipos electrónicos utilizados, agua y los productos químicos. Aunque España utilice más 
energías fósiles que renovables, la cuota de este último tiende a aumentar.  
Además, en cualquier momento, tuvimos una utilización razonable de agua y papel para evitar el 
despilfarro, así como equipos únicos de laboratorio (guantes, botes, etc.). En cuanto a los 
desechos, todos fueron clasificados y puestos en los compartimientos (basuras) adecuados.  
El cloroformo, es tóxico, pero todas las precauciones, en termino de seguridad, fueron cogidas 
para evitar cualquier problema de salud o contaminación. Su utilización se hizo dentro de una 
campana. El PLLA, no tiene un gran impacto ambiental porque el proceso de fabricación del PLA 
se basa en la fermentación de la dextrosa, un azúcar vegetal elemental, bajo la acción de 
bacterias que sintetizan el ácido láctico. Además, es completamente biodegradable. 
El BBT, usa una empresa para tratar los sólidos contaminados por productos químicos, así como 
los líquidos como ácidos y bases. La gestión de los residuos y el almacenamiento de los reactivos 
se han realizado de acuerdo con las normas internas. 
Tanto los equipos como los laboratorios son sometidos a revisiones periódicas para comprobar 
su correcto funcionamiento y el cumplimiento de las normas sobre medio ambiente, salud y 
seguridad en el trabajo. 
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Análisis económico  
En esta sección se detalla el coste global del proyecto (tabla 0.1). El estudio económico 
abarca tanto el coste de los equipos utilizados, como los recursos humanos implicados y el precio 
del material utilizado. Al total, este proyecto ha costado 21 335, 19 euros, aproximadamente. 
 
Tabla 0.1: Análisis económico del proyecto 
Concepto  Cantidad  Precio Costo  
  
 
 
Preparación de los films  
PLLA PL65 8g 2820€/kg 22,56 € 
Cloroformo  215 mL 108€/5L 4,64 € 
Yodo  247,7 mg 59,20€/10g 1,47 € 
TIBA 159mg 71,30€/10g 1,13 € 
BaSO4 139mg 92,50€/20g 0,64 € 
Horno 48h 8€/h 384,00 € 
SUBTOTAL  414,45 € 
   
 
Preparación de los stents 
PLLA PL65 2,5g 2820€/kg 7,05 € 
PLCL 9538 1,5g 5017€/kg 7,53 € 
Cloroformo  40 mL 108€/5L 0,86 € 
Yodo  240 mg 59,20€/10g 1,42 € 
TIBA 155 mg 71,30€/10g 1,11 € 
Impresora 3D 27h  60€/h 1 620,00 € 
BaSO4 210 mg 92,50€/20g 0,97 € 
Horno 48h 8€/h 384,00 € 
SUBTOTAL 2 022,94 € 
  
 
 
Caracterización de los films  
DSC 50h 35€/h 1 750,00 € 
SEM 3h 9€/h 27,00 € 
SUBTOTAL 1 777,00 € 
  
 
 
Caracterización de los stents 
DSC 56,25h 35€/h 1 968,75 € 
SEM 6h 9€/h 54,00 € 
Reómetro  10h 60€/h 600,00 € 
MO 6h 6€/h 36,00 € 
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SUBTOTAL 2 658,75 € 
  
 
 
Material de laboratorio  
Guantes de Latex  200 u 0,04 € 8,00 € 
Papel, agua, acetona, etanol   
 100,00 € 
Botes  50 u 0,28/u 14,00 € 
Parafilm  0,25 m 0,5€/m 0,13 € 
Jeringas  9 u 0,27 € 2,43 € 
SUBTOTAL 124,56 € 
  
 
 
Ensayo de liberación 
PBS 1L 20€/L 20,00 € 
Espectrofotómetro de masa 2h 75€/h 150,00 € 
SUBTOTAL 170,00 € 
  
 
 
Recursos humanos  
Supervisor de proyecto 15h 60€/h 900,00 € 
Cosupervisor de proyecto  200h 30€/h 6 000,00 € 
Técnicos especializados  1,5 h 45€/h 67,50 € 
Alumnos de Master  600 h 12€/h 7200 € 
SUBTOTAL 14 167,50 €  
  
 
 
TOTAL 21 335, 19€ 
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Conclusiones 
En este trabajo, se ha evaluado la posibilidad de introducir un agente de contraste en 
stents poliméricos, hechos de PLLA y de PLCL, para mejorar las propiedades de radiopacidad sin 
que impacte en sus propiedades mecánicas. La impresión en 3D de los stents con agentes 
radiopacos fue realizada con éxito según el método de “Solvent-Cast Direct-Writing (SC-DW)” 
que consiste en la extrusión de una tinta de PLLA o PLCL a través de una jeringa. La tinta fue 
preparada mediante disolución de gránulos de polímero en cloroformo.  
Desde un punto de vista microscópico, se observa que la evaporación del solvente durante la 
extrusión provocó poros sobre la superficie de los stents. Esto se podría resolver controlando la 
velocidad de evaporación del cloroformo o cambiando de solvente.   
Los métodos de caracterización, y más precisamente el DSC, mostraron que la adición de un 
agente de contraste permite mejorar la cristalinidad hasta 46 % en el caso del PLLA_I10_TT, 
aunque este aumento depende del tipo de polímero, de la aplicación de un tratamiento térmico, 
del tipo de agente de contraste y de su contenido.  
El ensayo de compresión permite destacar a un candidato, el PLLA_I10_TT, que presenta una 
fuerza a la compresión al 50% de deformación de 0,127 N/mm. Sin embargo, disminuyendo el 
diámetro de la punta de la jeringa, esto disminuye a su vez el grosor de los hilos, lo que provoca 
un empeoramiento de las propiedades en compresión. Adicionalmente, la microscopía óptica 
permitió determinar el stent, imprimido con una punta de 250 µm,  con el grosor de hilo más 
bajo, que es el PLCL9538_10% BaSO4 _TT, con un valor de 200 µm. Para los stents impresos con 
una punta de 200 µm, es el PLLA_I20_TT, con un valor de 124 µm. Idealmente, el grosor de hilo 
debería ser lo más bajo posible para evitar turbulencias en el flujo sanguíneo. 
El ensayo de liberación por espectrofotómetro de masa (ICP-MS) no fue concluyente, ya que los 
resultados obtenidos fueron casi indetectables. Esto puede provenir de una liberación en 
cantidades muy bajas del agente de contraste o de un problema de precisión del 
espectrofotómetro.  
En cuanto a la citotoxicidad, se trata de resultados semicuantitativos. Los mejores resultados 
fueron obtenidos para el PLLA_I20_TT con un porcentaje de células vivas de 121% y para el 
PLCL9538_10% BaSO4_TT con 180%.  
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En conclusión, para la fabricación de un stent radiopaco se requiere un balance entre un grosor 
de hilo bajo, buenas propiedades en compresión y buena radiopacidad.  
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Trabajos futuros  
En trabajos futuros, se podrían hacer otros ensayos mecánicos, como ensayos de 
expansión, para caracterizar el cambio de propiedades mecánicas que implica la adición de 
agente de contraste.  
Además, se tendría que investigar sobre la liberación del agente de contraste, mediante otros 
métodos de caracterización, para cuantificar el nivel de agente liberado en la sangre. Así, se 
podría medir la proporción de los elementos dentro el stent disuelto y comparar con valores 
teóricos de agente de contraste.  
Además, otros copolímeros que combinen las buenas propiedades de PLLA y PCL podrían ser 
probados.  
Unos de los puntos que sería interesante investigar más a fondo es la radiopacidad, haciendo un 
ensayo de micro-CT o rayos-X. En este trabajo, hicimos un estudio cualitativo de la radiopacidad 
mediante un ensayo de rayos X, pero habría que cuantificarla.  
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